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revisao da artroplastia total do joelho

Nesta tese foi objetivo estudar os aspetos biomecénicos das diferentes técnicas de
colmatacao de perda éssea no fémur distal aquando da revisdo da artroplastia
total do joelho. Procurou-se avaliar como cada uma das diferentes técnicas altera
a transferéncia de carga ao osso de suporte, aferindo assim potencias riscos de
reabsor¢do Ossea ou mesmo falha por fadiga do osso de suporte ou do material
associado a técnica utilizada. Avaliou-se também o efeito da utilizacdo da haste
intramedular quando associada as diferentes técnicas. Para o efeito, numa
primeira fase, realizou-se uma analise detalhada a articulagdo do joelho na
vertente anatémica, biomecanica e artroplastica em especial no processo de
revisdo. Foi selecionada a protese do joelho e respetivos aumentos protésicos do
modelo comercial P.F.C. Sigma para a realizagdo do estudo comparativo. Em
complemento dos aumentos metélicos foram também avaliadas mais duas técnicas
de colmatacao déssea; uma com recurso ao cimento ésseo e outra com a utilizagao
de um enxerto de osso. Para este processo desenvolveram-se modelos
experimentais com recurso ao fémur em material compédsito, onde os defeitos
6sseos foram gerados de uma forma sequencial no condilo medial e as diferentes
técnicas de colmatacao aplicadas através da realizagdo de cirurgias "in-vitro". A
fim de aferir as alteragbes de transferéncia de carga foram colocados
extensometros na regido medial anexa ao defeito e lateral permitindo a avaliagdo
das deformagdes principais no cortex sob acdo de um severo caso de carga. Numa
fase posterior desenvolveram-se modelos numéricos de elementos finitos que
replicaram os modelos experimentais. Estes modelos numéricos permitiram a
avaliagao de pardmetros biomecédnicos nao passiveis de avaliagdo com recurso aos
modelos experimentais anteriores, tais como as deformagoes no osso esponjoso de
suporte e os niveis de tensdao no cimento Osseo. Estes mesmos modelos foram
comparados com os resultados obtidos nos modelos experimentais, evidenciando-se
uma boa correlagdo entre estes. Os resultados obtidos nos modelos experimentais
e numeéricos demonstram alteragoes de transferéncia de carga para o osso de
suporte entre os diferentes tipos de técnicas. As técnicas associadas ao aumento
metalico distal de 4mm e cimento désseo, para o defeito tipo F1, nao alteram
significativamente a transferéncia de carga para o osso suporte ao contrario das
técnicas de aumento distal de 12mm e enxerto 6sseo, para defeito tipo F2, estes
apresentado riscos de reabsorgdo éssea e sobrecarga localizada respetivamente. O
uso de haste femoral parece apenas ser ttil associada a técnica com enxerto dsseo,

sendo o seu efeito menos positivo quando associada as restantes técnicas.
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The main goal of this thesis, was studying the biomechanical behaviour of
different techniques to replace bone loss in the distal femur at the revision total
knee arthroplasty. The biomechanical behaviour of each technique was done by
the evaluation of load transfer changes to the host bone, relating this changes
with potential risk effects in host bone like bone resorption, due to stress-shielding
effect, or bone fatigue damage due to localized overloading. Also was evaluated
the use of an intramedullary press-fit stem in the load transfer effect to host bone,
for each replacement technique. For this effect, in a first step, was done an
anatomical and biomechanical review of the knee joint, as well as of the revision
knee arthroplasty. For the study, P.F.C. Sigma knee prosthesis and femoral
distal metal augments were selected, to carry the comparative study. In
complement of the two distal metal augments, were also analyzed two more bone
replacement techniques; bone cement filling and structural bone graft. For this
comparative study were developed experimental models with composite femur,
where of an incremental way bone defects type F1 and F2 were done at the
medial condyle, and the different bone replacement techniques applied through in
vitro surgeries'. The load transfer changes were analyzed in the experimental
models with tri-axial strain gages positioned at the medial, next of the bone
defect, and lateral cortex. The measured strains were used to calculate the
maximal and minimal principal strain at the cortex surface under a severe load
case. Later, were developed finite element models that replicate the experimental
ones. These numerical models were used to evaluate the biomechanical
parameters, which not possible to evaluate with the experimental models, as the
principal strains in host cancellous bone and von Mises bone cement stress. These
numerical models were correlated with the results of the experimental models,
providing a good correlation between them. The experimental and numerical
results showed load transfer changes at the host bone between the different
replacement techniques. The metal 4mm augment and bone cement filling
techniques, at the defect type F1, did not changes significantly the load transfer
to the host bone, contrary to the techniques with metal 12mm augment and
structural bone graft, applied at the bone defect F2, the latter presenting bone
resorption and fatigue bone damage risks respectively. The femoral press-fit stem
use appears only be beneficial associated at the structural bone graft technique,
the stress-shielding effect generated by the stem limits their use with the others
bone replacement techniques.
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Capitulo

INTRODUCAO

Introducao

A articulacdo do joelho é biomecanicamente um sistema complexo, envolvendo a tibia
proximal e o fémur distal. E um sistema anatémico de enorme importancia no esqueleto,
pelas forcas e momentos a que estd constantemente sujeito na transferéncia de forgas
estaticas e dindmicas para o membro inferior, bem como, por permitir em simultdneo a
mobilidade e a estabilidade. Como tal, também esta sujeita a patologias diversas, cuja cura
pode implicar o uso de dispositivos biomédicos implantaveis especificos como as préteses do
joelho. A artroplastia total do joelho (ATJ) é uma solugao clinica para determinadas
etiologias, como a artrose e a artrite reumatoide. O principal objetivo da artroplastia total
do joelho é a substituicdo da cartilagem por uma protese, fornecendo alivio da dor e
devolvendo a amplitude dos movimentos perdidos para o paciente [1].

Apés a primeira cirurgia e ao longo dos anos, os doentes enfrentam alguns problemas que
conduzem a uma revisao da artroplastia total do joelho. Uma das principais razbes para a
realizacdo da revisdo da artroplastia total do joelho estd ligada a perda Ossea junto aos
implantes primarios o que pde em causa a sua estabilidade, obrigando a realizacdo da
artroplastia de revisdo. Essa perda Ossea esta relacionada essencialmente ao efeito da
“ostedlise” e ao efeito de “stress-shielding”. Este tultimo é uma consequéncia de uma
alteragdo dos niveis de deformacao no osso antes e apds a artroplastia. Nos casos onde se
observa diminuicdo da deformacdo na estrutura dssea apds a colocagdo dos implantes
primérios, esta diminuicdo segundo a Lei de Wolff [2] vai diminuir a densidade dssea
adaptando-se este a nova solicitacio mecénica. A diminuigdo da densidade éssea pode por
em risco o suporte 6sseo do préprio implante. Assim, aquando da revisdo o cirurgiao é
confrontado com a necessidade de colmatar a perda déssea com materiais que permitam a
colocacao de um novo implante assegurando a sua estabilidade.

Para isso o cirurgiao pode recorrer a varias técnicas tais como o uso de cimento Osseo,
excerto 6sseo e cunhas ou blocos metalicos. Muitas das vezes a utilizacdo de cada um destes
tipos de materiais estd diretamente ligada a dimensdo e geometria do defeito 6sseo. No
entanto o cirurgido nao tem atualmente uma resposta clara sobre qual o tipo de solucao a
adotar, e qual das solugbes poderda ser mais benéfica em fungdo do tipo de defeito a
colmatar.



Assim, pretende-se com este trabalho dar indica¢bes aos cirurgides ortopédicos que
métodos/técnica de colmatar os defeitos dsseos no fémur distal serdo mais indicados para
cada tipo de defeito e quais as suas consequéncias a média e longo prazo.

O capitulo 1 refere-se a uma breve introducdo ao tema que serd desenvolvido ao longo
desta tese, assim como a sua organizagao.

O capitulo 2 ¢é dedicado a articulagdo do joelho, com incidéncia sobre a sua anatomia e a
sua biomecanica, que é fundamental para entender as principais estruturas envolvidas e a
seu contribui¢do para o modo de funcionamento da articulagao.

No capitulo 3 faz-se referéncia a artroplastia do joelho, nomeadamente as suas causas, a
sua evolugdo nestes ultimos anos, das indicagbes e contraindicagbes clinicas, da técnica
cirirgica e complicagoes clinicas.

O capitulo 4 refere-se a revisdo da artroplastia do joelho, com destaque para as causas
que levam a esta e para os varios tipos de defeitos ésseos que caracterizam o fémur distal
aquando da cirurgia de revisao.

O capitulo 5 é dedicado a analise experimental da colmatagao dos defeitos désseos no
fémur distal com diferentes técnicas, entre elas; aumentos distais metdalicos de diferentes
dimensoes, utilizagdo de cimento 6sseo e enxerto Osseo, através da utilizagdo de ossos em
material compédsito e recorrendo a técnica de extensometria para avaliagdo do estado de
extensao no cortex distal.

No capitulo 6, desenvolveram-se modelos numéricos que replicaram os modelos
experimentais analisados no capitulo anterior. Estes procuraram avaliar um conjunto de
pardmetros biomecanicos nao passiveis de avaliacdo nos modelos experimentais, assim como
a avaliacdo da utilizagdo das hastes femorais associadas as técnicas de colmatagao. Em
complemento estes modelos numéricos foram comparados com os modelos experimentais
aferindo a sua capacidade de replicar o comportamento destes.

No capitulo 7 procedeu-se ao desenvolvimento de uma conclusao geral do trabalho,

procurando dar as indicagoes clinicas associadas as técnicas de colmatagio Ossea, assim como

indicagoes para trabalhos complementares a desenvolver no futuro.



Capitulo

O JOELHO

2.1 - Anatomia

2.1.1 — Articulacao do joelho

A articulacdo do joelho é a maior articulagdo sinovial do corpo. Esta consiste na
articulagdo entre o fémur e a tibia, que é de suporte de peso e na articulagao entre a patela e
o fémur, que permite que a tracdo do musculo quadriceps femoral seja direcionada
anteriormente sobre o joelho para a tibia sem que haja desgaste do tendao (figura 2.1).

Dois meniscos fibrocartilaginosos, um em cada lado, entre os condilos femorais e a tibia,
acomodam as alteragoes de formato das superficies articulares durante os movimentos da
articulacao.

Os movimentos detalhados da articulagdo do joelho sdo complexos, mas basicamente a
articulagdo é em ginglimo (dobradica), o que permite principalmente a flexdo e extensao.
Como todas as articulagbes em ginglimo, a articulagdo do joelho é reforcada pelos ligamentos
colaterais, um de cada lado da articulagdo. Além disso, dois ligamentos muito fortes (os
ligamentos cruzados) ligam as extremidades adjacentes do fémur e da tibia, mantendo as
suas posigoes opostas durante o movimento.

Como a articulagdo do joelho estd relacionada com suporte de peso, esta possui um
eficiente mecanismo de ‘estabilizacdo’, para reduzir a quantidade de energia muscular
necessaria para manter a articula¢do em extensiao quando o individuo estd em pé [3].

Fossa Intercondilar

Ligamento Cruzado Ligamento Cruzado

Posterior  J Anterior
Ligamento Colateral
Fibular

Patela AY

\
5

Ligamento

da Patela } Tendao do Misculo
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Corpo Adiposo Infrapatelar Menisco
Lateral

Articulacao Tibiofibular Proximal

Figura 2.1 - Articulacdo do joelho. A cépsula articular ndo é demonstrada [3].



Fémur

E o mais longo e pesado osso do corpo — transmite o peso do corpo do osso da anca para
a tibia, quando uma pessoa se encontra de pé. O seu comprimento é aproximadamente um
quarto da altura da pessoa. Consiste num corpo (didfise) e duas extremidades, superior e
inferior (figura 2.2). A extremidade superior do fémur é composta pela cabega, colo e dois
trocanteres (maior e menor). A cabega do fémur projeta-se sipero-medial e ligeiramente
para anterior, quando se articula com o acetdbulo.

O corpo do fémur é arqueado anteriormente e possui uma direcdo obliqua do colo do
fémur para a extremidade distal (figura 2.2). Em consequéncia desta orientacdo obliqua, o
joelho esta préximo a linha média sob o centro de gravidade do corpo.

A parte média do corpo do fémur tem formato triangular em corte transversal (figura
2.2D). Na parte média do corpo, o fémur possui superficies medial (péstero-medial), lateral
(péstero-lateral) e anterior lisas e margens medial, lateral e posterior. As margens medial e
lateral sdo areas arredondadas, enquanto as margens posteriores formam uma ampla crista
rugada, a linha aspera.

Nas regides proximal e distal do fémur, a linha aspera alarga de modo a formar uma
superficie posterior adicional. Na extremidade distal do fémur, esta superficie posterior
forma a fossa poplitea e as suas margens, que sdao continuas com a linha aspera acima,
formam as linhas supracondilares medial e lateral. A linha supracondilar medial termina
num proeminente tubérculo (o tubérculo do adutor) na face superior do condilo medial da
extremidade distal. Imediatamente lateral a extremidade inferior da linha supracondilar
medial encontra-se uma area dspera de osso para a fixacdo proximal da cabega medial do
musculo gastrocnémio (figura 2.2).

A extremidade distal do fémur caracteriza-se por dois grandes condilos, que se articulam
com os condilos da tibia. Os conditos sdo separados por uma fossa intercondilar e unem-se
anteriormente, onde se articulam com a patela.

As superficies dos condilos que articulam-se com a tibia sdo arredondadas posteriormente
e tornam-se mais planas inferiormente. Em cada epicondilo, um sulco obliquo raso separa a
superficie que se articula com a tibia da superficie mais anterior, que se articula com a
patela. As superficies dos condilos medial e lateral que se articulam com a patela formam
uma cavidade em V, que estd voltada anteriormente. A superficie lateral da cavidade é
maior e mais ingreme do que a superficie medial.

As paredes da fossa intercondilar possuem duas facetas para a fixacdo superior dos
ligamentos cruzados, que estabilizam a articulacao do joelho (figura 2.2). A parede formada
pela superficie lateral do condilo medial possui uma grande face oval, que cobre grande parte
da metade inferior da parede, para a origem da extremidade proximal do ligamento cruzado
posterior. A parede formada pela superficie medial do condilo lateral possui uma face oval
poéstero-superior menor para a origem da extremidade proximal do ligamento cruzado
anterior.

Duas faces separadas por um sulco localizam-se numa regiao imediatamente posterior ao
epicondilo lateral. Na face superior localiza-se a origem da cabega lateral do musculo
gastrocnémio, na face interior encontra-se a origem do musculo popliteo [3].
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D. Corte transversal na didfise do fémur [3]

Tibia
zona antero-medial da perna, quase paralela a fibula. A extremidade proximal da tibia é

Excetuando o fémur, a tibia é o maior osso do corpo que suporta peso. Esté localizada na
grande porque os seus condilos, medial e lateral, articulam-se com os grandes condilos do

fémur.
e lateral da tibia e numa eminéncia intercondiliana. Esta eminéncia da tibia ajusta-se, na

A face superior da tibia é plana, formando o prato tibial, que consiste em condilos medial
fossa intercondiliana, entre os condilos do fémur. O condilo lateral da tibia possui,

interiormente, uma face para a cabeca da fibula.
O corpo da tibia é triangular em corte transversal e possui trés faces (posterior, medial e
lateral) além de trés margens (interior, interdssea e medial) (figura 2.3D). A margem



anterior é pontiaguda e desce da tuberosidade tibial, onde é continua superiormente com
uma crista que passa ao longo da margem lateral da tuberosidade e na direcdo do cdndilo
lateral. A margem interdssea é uma crista vertical sutil que desce ao longo da face lateral da
tibia a partir da regido Gssea anterior e inferior & face articular fibular. A margem medial é
indistinta superiormente, onde comeca na extremidade anterior do sulco localizado na
superficie posterior do condilo medial da tibia, mas é definida no seu corpo médio.

A grande face medial do corpo da tibia, entre as margens anterior e medial, é lisa e
subcuténea, sendo palpavel ao longo de quase toda a sua extensdao. Medial e um pouco
inferior a tuberosidade da tibia, esta face medial possui uma elevacdo subtil e um pouco
enrugada. Esta elevagdo é o local para a inser¢do combinada de trés musculos que descem da
coxa. A face posterior do corpo da tibia, entre as margens interdssea e medial, é mais ampla
superiormente, onde é cruzada por uma linha obliqua dspera. A face lateral, entre a margem
anterior e a margem interéssea, ¢ lisa e ndo possui caracteristicas distintas [3].
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Figura 2.3 - Extremidade proximal da tibia. A. Vista superior, face articular superior. B. Vista

anterior. C. Vista posterior. D. Corte transversal através da didfise da tibia [3].

Patela

A patela é o maior osso sesamoide (um osso formado dentro de um tendao de um
musculo) no corpo e é formada dentro do tenddo do musculo do quadriceps femoral durante
a sua passagem através da articulagao do joelho para se inserir na tibia.

A patela é triangular e o seu apice aponta inferiormente para a fixacdo do ligamento da
patela, que liga a patela a tibia (figura 2.4). A sua base é ampla e espessa para a inser¢ao do
musculo do quadriceps femoral em cima. A sua superficie posterior articula-se com o fémur e
possui faces medial e lateral, que se inclinam para longe de uma crista lisa e elevada — a face
lateral é maior para a articulacdo com a superficie correspondente maior do condilo lateral
do fémur [3].
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Figura 2.4 - Patela. A. Vista anterior. B. Vista posterior. C. Vista superior [3].

2.1.2 - Superficies articulares

As superficies articulares dos ossos que contribuem para a articulacdo do joelho sao
cobertas por cartilagem hialina. As principais superficies envolvidas incluem os dois céndilos
femorais e as superficies adjacentes da face superior dos condilos tibiais.

As superficies dos condilos femorais que se articulam com a tibia durante a flexdo do
joelho sdo curvas, enquanto as superficies que se articulam durante a extensdo total sao
planas (figura 2.5).



As superficies articulares entre o fémur e a patela possuem um pequeno canal em formato
de V na superficie anterior da extremidade distal do fémur onde os dois condilos se
encontram com a face posterior da patela. As superficies articulares ficam envoltas dentro de
uma Uunica cavidade articular: assim como os meniscos intra-articulares entre os condilos

femorais e tibiais [3].
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Figura 2.5 - Superficies articulares da articulacdo do joelho. A. Em extensao. B. Em flexao. C. Vista

anterior (em flexdo) [3].

Meniscos

Na articulagio do joelho, encontramos dois meniscos, que sdo cartilagens
fibrocartilaginosas em formato de C, um medial (menisco medial) e outro lateral (menisco
lateral) (figura 2.6). Ambos os meniscos estdo presos pelas suas extremidades a faces nas
areas intercondilares da face articular superior da tibia.

O menisco medial fica preso em redor da sua extremidade a capsula da articulacdo e ao
ligamento colateral tibial, enquanto o menisco lateral ndo se prende a capsula. Portanto, o

menisco lateral é mais mével que o medial.



Os meniscos sao interligados anteriormente pelo ligamento transverso do joelho. O
menisco lateral também ¢é ligado ao tenddao do musculo popliteo, que passa supero-
lateralmente entre este menisco e a capsula para se fixar no fémur.

Os meniscos melhoram a congruéncia entre os condilos femoral e tibial durante os
movimentos articulares onde as superficies dos condilos femorais que se articulam com a face
articular superior da tibia mudam de pequenas superficies curvas em flexdo para grandes
superficies planas em extensao [3].

Ligamento Transverso do Joelho

Ligamento da Patela

Corpo Adiposo Infrapatelar X[ Cépsula Articular

I

Tendao do Musculo Popliteo Menisco Lateral Menisco Medial

Figura 2.6 - Meniscos da articulagdo do joelho. Vista superior [3].

Membrana sinovial

A membrana sinovial da articulagdo do joelho prende-se as extremidades das superficies
articulares e as extremidades externas superior e inferior dos meniscos (figura 2.7A). Os dois
ligamentos cruzados, que se prendem nas areas intercondilares da tibia abaixo e na fossa
intercondilar do fémur acima ficam fora da cavidade articular, mas envoltos pela membrana
fibrosa da articulagdo do joelho.

Posteriormente, a membrana sinovial reflete-se para fora da membrana fibrosa da capsula
articular em cada lado do ligamento cruzado posterior, fazendo uma volta para frente ao
redor de ambos os ligamentos, excluindo-os, desta forma, da cavidade articular.

Anteriormente, a membrana sinovial é separada do ligamento da patela por uma
almofada de tecido adiposo infrapatelar. Em cada lado da almofada, a membrana sinovial
forma uma extremidade em franja, que se projeta para a cavidade articular. Além disto, a
membrana sinovial que cobre a parte inferior da almofada de gordura infrapatelar é elevada
em uma fina prega na linha média direcionada posteriormente (a prega sinovial
infrapatelar), que se prende & extremidade da fossa intercondilar do fémur.

A membrana sinovial da articulagdo do joelho forma recantos em dois locais para gerar
superficies de baixa friccdo para os movimentos de tendoes associados a articulacio:

- A menor destas trés expansdes é o recanto subpopliteo (figura 2.7) que se estende
postero-lateralmente da cavidade articular e localiza-se entre o menisco lateral e o tendao do
misculo popliteo, que passa através da capsula articular;

- A segunda expansdo é a bolsa suprapatelar (figura 2.7B), uma grande bolsa que é uma
continuacao da cavidade articular superiormente entre a extremidade distal da diédfise do



fémur e o musculo e tenddo do quadriceps femoral - o apice desta bolsa fica preso ao
pequeno musculo articular do joelho, que traciona a bolsa para fora da articulacdo durante a
extensao do joelho.

Outras bolsas associadas ao joelho, mas que normalmente nao comunicam com a
cavidade articular incluem a bolsa subcutanea pré-patelar, as bolsas infrapatelares superficial
e profunda, além de varias outras bolsas associadas aos tendoes e ligamentos ao redor da
articulagao (figura 2.7B).

A bolsa pré-patelar é subcutanea e anterior a patela. As bolsas infrapatelar profunda e
subcuténea infrapatelar ficam nas faces profunda e subcutdnea do ligamento da patela,
respetivamente [3].
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Figura 2.7 - Membrana sinovial da articulacdo do joelho e bolsas associadas. A. Vista stupero-lateral;

patela e fémur nio estdo demonstrados. B. Corte sagital paramediano através do joelho [3].

Membrana fibrosa

A membrana fibrosa da articulagdo do joelho é extensa e parcialmente formada, sendo
reforgada por extensdes dos tenddes dos musculos a sua volta (figura 2.8). Em geral, a
membrana fibrosa envolve a cavidade articular e a regido intercondilar. Na face medial da
articulagdo do joelho, a membrana fibrosa une-se com o ligamento colateral tibial e prende-
se na sua superficie interna ao menisco medial. Lateralmente, a superficie externa da
membrana fibrosa é separada por um espaco do ligamento colateral fibular, a superficie
interna da membrana fibrosa néo fica presa ao menisco lateral. Anteriormente, a membrana
fibrosa prende-se as extremidades da patela, onde é reforcada com expansoes tendinosas dos
misculos vasto medial e vasto lateral, que também se unem em cima com o tendao do
quadriceps femoral e em baixo com o ligamento da patela.

A membrana fibrosa é reforcada antero-lateralmente por uma extensdo fibrosa do trato
iliotibial e poéstero-medialmente por uma extensdo do tenddo do semimembrandceo (o
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ligamento popliteo obliquo), que faz uma reflexdo superior através da face posterior da
membrana fibrosa da face mediai para a lateral.

A extremidade superior do musculo popliteo passa através de uma abertura na face
postero-lateral da membrana fibrosa do joelho e fica envolta pela membrana fibrosa durante
o curso do seu tenddao ao redor da articulacdo para se inserir na face lateral do cdndilo
femoral lateral [3].
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Figura 2.8 - Membrana fibrosa da cépsula da articulagdo do joelho. A. Vista anterior. B. Vista

posterior [3].

2.1.3 - Ligamentos

Os principais ligamentos associados a articulagao do joelho sdo o ligamento da patela, os
ligamentos colaterais tibial (medial) e fibular (lateral) e os ligamentos cruzados anterior e
posterior [3].

Ligamento da patela

O ligamento da patela basicamente é a continuagdo do tendao do quadriceps femoral
inferior a patela (figura 2.8). Ele prende-se, em cima, as extremidades e ao vértice da patela,
e em baixo, & tuberosidade da tibia [3].

Ligamentos colaterais

Os ligamentos colaterais, em cada um dos lados da articulagao, estabilizam o movimento
em dobradiga do joelho (figura 2.9).

O ligamento colateral fibular em formato de corddo prende-se superiormente no
epicondilo lateral do fémur acima do sulco para o tendao popliteo. Inferiormente, prende-se
a uma depressao na superficie lateral da cabega fibular. Este fica separado da membrana
fibrosa por uma bolsa.
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O amplo e plano ligamento colateral tibial prende-se em grande parte da sua superficie
profunda & membrana fibrosa subjacente. Este fica ancorado superiormente ao epicondilo
medial do fémur imediatamente inferior ao tubérculo adutor e desce anteriormente para se
inserir na margem medial e superficie medial da tibia acima e atras da insercao dos tenddes
do sartério, gracil e semitendinoso [3].

Ligamentos cruzados

Os dois ligamentos cruzados localizam-se na regido intercondilar do joelho e
interconectam o fémur e a tibia. Eles sdo denominados por cruzados, porque cruzam-se entre
si no plano sagital entre as suas fixacoes femorais e tibiais.

O ligamento cruzado anterior prende-se a uma face na parte anterior da &rea
intercondilar anterior da tibia e ascende posteriormente para se inserir numa face posterior
da parede lateral da fossa intercondilar do fémur.

O ligamento cruzado posterior prende-se a face posterior da area intercondilar posterior
da tibia e ascende anteriormente para se inserir na parede medial da fossa intercondilar do
fémur.

O ligamento cruzado anterior cruza lateralmente ao ligamento cruzado posterior durante
a sua passagem através da regiao intercondilar.

O ligamento cruzado anterior impede o deslocamento anterior da tibia em relagdo ao
fémur e o ligamento cruzado posterior restringe o deslocamento posterior (figura 2.9B) [3].
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Figura 2.9 - Ligamentos colaterais da articulagdo do joelho. A. Vista lateral. B. Vista medial [3].

2.2 - Biomecéanica do joelho

A articulacado do joelho é uma articulacao sinovial complexa composta pelas articulacoes
tibiofemoral e patelo femoral. Esta funciona para controlar o centro de massa corporal e a
postura nas atividades da vida diaria. Isto requer uma larga gama de movimentos em trés
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dimensoes, juntamente com a capacidade para resistir a forcas elevadas. Estes parametros
conflituosos de mobilidade e estabilidade s6 sdo alcancados pelas interagoes entre as
superficies articulares, os estabilizadores passivos e os musculos que cruzam a articulagao.

A natureza relativamente incongruente das superficies articulares faz a articulacdo do
joelho inerentemente instdvel. Além disso, atua como um pivd entre os mais longos ossos do
corpo, e é submetido a cargas consideraveis na locomocao. Os ossos longos podem atuar
como alavancas, aumentando as tensoes nos ligamentos [4].

2.2.1 - Cinematica articular do joelho

As superficies da tibia e do fémur nao sdo conformes como a articulacdo da anca. Apesar
desta variagdo na geometria, o movimento ocorre em seis graus de liberdade (figura 2.10). O
movimento primario do joelho ocorre no plano sagital, e num grau menor o movimento
ocorre no plano transversal. A articulacdo do joelho pode, portanto, ser descrita de uma
forma simplista como uma articulacdo conjunta modificada permitindo a flexdo-extensao, e
um grau de movimento de rotagdo. O movimento do joelho normalmente é definido a partir
dos 0° (ponto morto), quando da tibia e do fémur estdo em linha no plano sagital.
Biomecanicamente é importante que o joelho atinja a posicdo neutra em extensdo, porque
permite que a perna suporte o peso do corpo, como um suporte simples quando esta parado.
Quando de pé, se o joelho é fletido, a linha vertical de acdo do peso do corpo passa
posteriormente para o centro de rotacdo do joelho, que tende a fazer com que o corpo
posteriormente se incline. Para contrabalangar isso, é necessaria a contragdo continua dos
quadriceps, causando consumo de energia [4].

Gaveta Anterior/Posterior Deslocamento Compressdao/
Medial /Lateral Distracao

Flexao / Extensio  Rotacao Interna/Externa

Figura 2.10 - Movimento da articulagdo do joelho em trés dimensdes, o que é descrito usando seis

variaveis independentes. Estas seis varidveis sdo denominadas por graus de liberdade [4].
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A flexdo ativa do joelho corresponde a cerca de 130 ° de flexdo. O movimento ativo é
limitado pela posigao da posterior massa de tecidos moles (coxa e perna). A flexdo passiva
pode chegar a 160°. Isto acontece em pessoas que habitualmente se ajoelham na sua vida
diaria, e é um desafio para os designers de proteses de joelho. Pode-se observar que tal
flexao é muitas vezes acompanhada por rotacdo interna da tibia, de forma as nddegas
repousarem sobre o0s pés.

O movimento do joelho mais frequentemente ocorre ao caminhar (figura 2.11). Quando a
perna oscilante passa a perna de apoio, o joelho tem de ser fletido de modo a evitar o
arrastar dos pés no chao, o que requer cerca de 67 ° de flexdo do joelho. Quando a perna
oscilante se aproxima do primeiro contacto com o solo, o joelho estende-se, para mover o pé
para a frente e para apoiar o calcanhar. Se o joelho permanece-se estendido, iria fazer com
que o corpo se move-se num arco circular, centrado no tornozelo, fazendo com que o centro
de gravidade se move-se para cima e depois volta-se para baixo, conduzindo a um gasto de
mais energia. Além disso, aumentaria as forcas no joelho porque a perna iria atuar mais
como um suporte rigido incapaz de dissipar as forgas de impacto quando o pé atingisse o
chao. Todos estes problemas sdo superados através da flexdo do joelho a 15 ° na fase de
apoio médio: o centro de gravidade do corpo pode mover-se para a frente a uma altura
aproximadamente constante, e a energia de impacto é absorvida pelo alongamento dos
quadriceps (figura 2.11) [4].

Calcanhar Dedo

Flexdo do joelho (%)

I 1
70 B0 90 100

% Ciclo da marcha Calcanhar Contralateral

Figura 2.11 - Movimento de flexdo-extensdao durante a marcha [4].

A rotac@o interna-externa da tibia também ocorre durante a marcha: a tibia roda
externamente durante a extensao do terminal, um fendmeno conhecido como “screw home”
(figura 2.12). Supde-se que isto ajuda a bloquear a rotacdo da geometria e a apertar os
tecidos moles, assim mantem o joelho numa posicao estavel antes do impacto e do suporte
do peso. Quando o pé é oscilado para a frente do calcanhar, a pélvis gira para que a anaca
seja deslocada para a frente, um movimento que implica a rotacao externa da anca. Durante
a postura, o fémur é rodado internamente contra o joelho bloqueado. A rotacdo externa da
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tibia também provoca a inversao do pé no talocalcineo, aumentando o arco de bloqueio e a
estrutura do pé. A flexdo do joelho, que ocorre apds o impacto no chao permite a tibia rodar
internamente, suavizando a sua estrutura e permitindo-lhe deformar-se e absorver a energia.
Por outro lado, no sentido oposto, o joelho estende-se, e a rotacdo da tibia é externamente,
de modo a que o pé seja mais uma vez uma alavanca rigida com a qual empurra o corpo
para a frente [4].

Rolante
S Ligamento
§ Cruzado Anterior
g
3 \ Tensdo
%
Q
Extensao: Flexado Cedo: Flexao profunda:
Contacto central do Rolamento Posterior. O ligamento cruzado anterior impede
fémur na tibia (F1 Contacto agora do F2 o fémur de rolar mais, agora desliza
na T1) na T2 sobre a tibia. F3 move-se na T2

Figura 2.12 - Cinemadtica articular do joelho durante a marcha: rolamento e deslizamento (flexao,
tradugdo anterior) [4].

Consideremos agora o movimento do joelho numa escala menor, dentro da articulagao.
Isto, naturalmente, é dificil de separar das agoes dos ligamentos que funcionam como apoios
passivos para movimentos articulares do tibiofemoral, e sdo discutidas de seguida.

Cortes sagitais do joelho revelam que os arcos dos condilos femorais sdo muito mais
longos do que o comprimento antero-posterior do prato tibial. Isto significa que, se a flexao
do joelho, fosse um movimento puramente de rolamento, entdo o fémur rolaria fora da parte
de trds da tibia muito antes do joelho atingir a flexdo completa (figura 2.12). Isto nao
acontece porque o fémur desliza anteriormente, ao mesmo tempo que o posterior rola e,
assim, permanece na articulagdo correta. Se o joelho possui-se uma geometria
completamente conforme ao rolo-em-calha, em seguida, a flexdo poderia ocorrer por
movimento de deslize puro entre as superficies da articulagdo. Esta conformidade nao é
possivel no joelho porque se iria inibir a rotacdo interna-externa da tibia que é necessario
durante a locomogao.

No bloqueio, com o joelho totalmente estendido, as superficies articulares do fémur
anterodistal pressionam os cornos anteriores dos meniscos. Isso tende a fazer com que o
fémur deslize posteriormente, tencionando o LCA (ligamento cruzado anterior) e diminuindo
a LCP (ligamento cruzado posterior). Com a flexao do joelho, o fémur solta-se dos cornos
anteriores dos meniscos, levando ao contacto entre o menor raio das partes posteriores dos
condilos do fémur com o prato tibial e os cornos posteriores dos meniscos. Isso significa que
o centro de contacto move-se posteriormente com a flexdo precoce do joelho. Depois disso,
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os condilos do fémur tém secgoes sagitais aproximadamente circulares. O fémur esta agora
impedido de rolar mais devido & tensdo no LCA [4].

Forcgas na articulagdao do joelho

O efeito combinado das cargas externas e internas sobre o joelho é impor forgas
consideraveis sobre a cartilagem articular. Isto pode ser analisado para uma componente
vertical (compressao) e para um componente horizontal (atrito). A componente do atrito é
uma combinacdo da forca de compressao com as caracteristicas do atrito das superficies
articulares [4].

A forca de compressdo é distribuida por uma &rea para produzir uma pressao de
contacto. A pressdo de contacto é, portanto, dependente da drea de contacto, bem como a
propria carga. A conformidade da geometria da superficie articular permitiria maior area de
contacto e, minimizaria a pressdo de contacto, no entanto, esta nao estd presente no joelho.
O compartimento medial do joelho é semi-conforme com um coéndilo femoral articular
convexo sobre um prato tibial medial concavo. O compartimento lateral tem menos
conformidade: o prato tibial lateral é liso ou ligeiramente convexo na seccio sagital. Estas
diferentes formas refletem o movimento diferencial dos compartimentos medial e lateral. No
movimento normal, a rotacao da “screw home” da tibia ocorre sobre um eixo mediano, o que
significa que a maior parte da rotacao da tibia é devida a uma translacdo anterior-posterior
do compartimento lateral (figura 2.13) [4].

Compartimento Medial Compartimento Lateral

Pivé Medial no Prato Tibial Concavo

Movimento do Compartimento Lateral

Prato Tibial Prato Tibial Convexo/Plano
Coéncavo (Incongruente)

Figura 2.13 - Forma das superficies articulares proporcionarem mobilidade ao compartimento lateral
[4].

A fim de manter um certo grau de conformidade e, assim, minimizar a pressdo de
contato, os meniscos tém forma de cunha e encaixam-se entre o fémur e a tibia ao redor dos
0ss0s. Isto serve para aumentar a area e distribuir a forca de compressdo sobre o joelho. Na
auséncia dos meniscos, a carga é transportada por uma area muito menor da cartilagem, o
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que resulta em maiores tensdes de contacto sobre a cartilagem articular. Isso explica
aparecimento de osteoartrite ap6s meniscectomia (figura 2.14)

£&
Mlll

AT

Figura 2.14 - A funcdo dos meniscos é aumentar a conformidade articular, com um aumento da

pressdo de pico apds a meniscectomia [6].

O menisco lateral é mais mével do que o menisco medial, porque esta ligado a capsula de
menos forca. O movimento antero-posterior do menisco é aproximadamente metade da
magnitude do movimento anterior-posterior do fémur, o que sugere a conformidade das
alteragoes articulares durante a flexao do joelho.

O aspeto distal do fémur, que descansa sobre o menisco com o joelho em extensao, tem
um grande raio de curvatura, e assim adapta-se contra toda a area dos meniscos. No
entanto, com as flexoes do joelho, o menor raio das partes posteriores dos condilos femorais
fazem com que o fémur retire os cornos anteriores dos meniscos, e o contacto femoral seja
agora unicamente sobre as pontas posterior em flexdao do joelho. Isso, combinado com as
grandes forcas conjuntas que sdo geradas por uma posicao sentada, explica porque muitas
vezes ha lagrimas espontaneas dos cornos posteriores em pacientes mais velhos, ao levantar-
se de uma posicao de cocoras.

O modo de transporte de carga do menisco é mostrado na figura 2.15. Quando o condilo
femoral é pressionado para baixo sobre o menisco, tem tendéncia a empurrar o menisco para
fora do conjunto, devido a sua seccdo transversal conica. Isso faz com que o didmetro de
forma circular do menisco (e, portanto, a circunferéncia meniscal) aumente. Este é seguro
pela "tensdo de arco” em fibras fortes que passam em torno da periferia do menisco, e
transmitem a tensdo para o prato tibial através de fortes ligamentos insercionais. Uma vez
que o tecido é adaptado para resistir a tensdes de arco, que tem uma forca muito maior
(cerca de 100 MPa) do que a forga radial (cerca de 3 MPa), faz com que se possa explicar a
razao para a ocorréncia de lagrimas asa de cesta [4]. Também explica por que uma lagrima
circunferencial ndo tem um efeito tdo grave na funcdo meniscal, pois as fibras
circunferenciais ainda podem transmitir as cargas, enquanto uma lagrima radial rompe as
fibras de transporte de carga [4].
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Figura 2.15 - O modo de transporte de carga dos meniscos - conversdo de carga axial em tensoes de

arco meniscal [4].

O joelho funciona como um rolamento que transmite as forcas e os movimentos entre os
segmentos do membro. Suportes de carga e articulagbes sinoviais movem-se com muito
pouco atrito, e as suas superficies suportam muitos milhoes de cargas de impacto que
tendem a causar falha por fadiga e o colapso das superficies.

Durante a caminhada, cada passo envolve fases de agdo, que variam a carga e condigoes
de velocidade na articulacdo do joelho. Uma variedade de mecanismos de lubrificacao
normalmente evita danos a superficie articular. Assim, na fase de oscilagio, quando o pé esta
fora do chao, as superficies articulares sdo carregadas lentamente, e tem velocidade relativa
elevada, enquanto joelho flete e estende. Isso permite que o fluido sinovial separe as
superficies, dando lubrificacdo em filme fluido, com atrito muito baixo e sem desgaste (figura
2.16). No momento de impacto do calcanhar, uma carga de grande impacto atua para
comprimir as superficies em conjunto. A um nivel microscépico, as superficies ndo entram
em contacto, devido ao efeito do filme de compressao: na sua esséncia, o impacto ocorre tao
rapidamente (menos do que 0,1 segundos) que o fluido sinovial ndo pode ser empurrado para
fora do espaco da articulacdo, devido a sua viscosidade e a estreiteza do espaco. Na fase de
apoio médio, o movimento de flexdo-extensao novamente arrasta o fluido sinovial, entre as
superficies da articulacao, produzindo o que é conhecido como um efeito hidrodindmico: o
fluido é retido entre as superficies em movimento, e, por conseguinte, atua para separa-las.
Finalmente, quando o pé empurra o peso do corpo, ha pouco movimento, e o fino filme de
fluido diminui sob a carga de compressao. Se o efeito de empurrar o filme for insuficiente, as
superficies de unido teriam agora de entrar em contacto direto, contudo o fluido sinovial
contem grandes moléculas de proteinas que estdo presas nas superficies da cartilagem,
quando o fluido é expulso. Esta camada molecular atua como um lubrificante de fronteira,
protegendo a cartilagem da mesma maneira que a massa lubrificante sintética protege um
rolamento.
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Figura 2.16 - Os diferentes modos de movimento da articulagao do joelho e lubrificagdo ao caminhar
[4].

Muitos aspetos do colapso da cartilagem artritica podem ser explicados com base na
lubrificacdo da biomecéanica. Assim, em articulagdes afetadas por osteoartrose, o fluido
sinovial é conhecido por ter uma viscosidade mais baixa do que aquela que tem em
articulagoes normais. A viscosidade é ainda menor nas articulagoes reumatoide, e incapaz de
evitar danos nas superficies de atrito da cartilagem [4].

2.2.2 — Acao muscular e ligamentar

A articulagio do joelho depende de restrigoes ativas (musculotendinea) e passivas
(ligamentos) para manter a sua estabilidade. Os musculos fornecem a carga para deslocar a
articulagdo. Os quadriceps, isquiotibiais e gastrocnémio controlam tanto a flexdo / extensao,
como a rotagdo interna-externa. No entanto, eles também causam forcas de corte antero-
posterior que resistem principalmente pelos ligamentos cruzados.

Os estabilizadores passivos da articulagdo nao permitem deslocamentos indesejaveis entre
0s 0ss0s. Isto pode ser para controlar o ritmo do movimento, ou para limitar a amplitude do
movimento. Quando os musculos ou outra forga externa (devido ao peso do corpo ou de
impacto) fazem com que os ossos se desloquem, os ligamentos sdo alongados, e assim
desenvolvem as forgas de tragdo que resistem ao deslocamento e permitem que a articulagao
mantenha a sua estabilidade. A rutura de qualquer um desses sistemas de retencao passiva
pode causar uma instabilidade mecanica, que é um deslocamento anormalmente aumentado
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devido a uma forca aplicada (em termos biomecénicos isto é chamado excesso de laxismo)
[4].

Ao testar o laxismo em qualquer um dos graus de liberdade da articulagdo (por exemplo,
no teste de gaveta anterior, um teste clinico em que o sujeito é colocado em dectibito dorsal
com o joelho a ser testado com flexdo a 80-90 °, seguindo-se a tragao da tibia para a frente),
h4 normalmente combinagdes de ligamentos que estdo tensos. Alguns destes sdo melhor
alinhados para resistirem a carga aplicada ou deslocamentos. Estes s@o denominados
sistemas de retengdo priméarios, e sdo exemplificados pelos ligamentos cruzados e pelos
ligamentos colaterais medial e lateral. As restrigoes secundarias sdo menos bem alinhadas,
mas ainda tem um efeito de restricao significativa. Estes sdo exemplificados pelo menisco e,
pelos ligamentos menisco-femorais. No exemplo da figura 2.17, o LCA é bem alinhado para
resistir a forca aplicada na gaveta anterior. Com um LCA ausente, o LCM superficial pode
resistir a forca aplicada, no entanto, faz isso por ser carregado a um nivel muito mais
elevado do que o carregamento inicial sobre o LCA. O tamanho das linhas no diagrama do
vetor demonstra este principio: embora o laxismo articular possa permanecer inicialmente
normal apds a rutura de um apoio primario, pode subsequentemente resultar em sobrecarga
de um sistema de retencao secunddria, e em tltima andlise, uma falha no tecido mole [6].

Forca Aplicada

Forga Aplicada _
etor LCA

Ligamento Cruzado E Lo Ligamento Colateral 4, T
Anterior (LCA) L

Medial Superficial [
(LCMs) N

Wi
W : :
Figura 2.17 - Restrigbes primérias e secundérias para as forcas antero-posterior - exemplo do LCA e
LCM superficial [4].

No plano frontal os musculos dos quadriceps e as tensdes do tendao patelar combinam-se
para causar um vetor de forca lateralizando o efeito denominado adngulo Q. O angulo Q é
definido como a diferenca entre o vetor de forga resultante dos quadriceps, que é
normalmente paralelo ao eixo do fémur, e o tendao patelar (figura 2.18). Clinicamente, o
angulo Q ¢é alterado através da posicao da rotagao da anca, da rotagdo da tibia, e da tensao
dos quadriceps. O angulo clinico ¢ 12-15 ° (homens) e 15-18 ° (mulheres), o que significa
que ha um vetor de forca maior na articulacdo patelo-femoral das mulheres. A contracao dos
quadriceps, portanto, tende a deslocar lateralmente a patela, no entanto é impedido pela
geometria da articulagdo e pelos estabilizadores passivos. O vasto medial obliquo (VMO)
atua medialmente e posteriormente agindo proximalmente, e assim a sua tensdo ajuda a
resistir ao efeito do dngulo Q [4].
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PT= Forga do tendao patelar PF= Forca de reagdo na articulacao patelo-femoral
Q= Forca de tracao do quadriceps

Figura 2.18 - A. Forca da articulagdo patelo-femoral em extensdo. B. A 90 ° de flexao [4].
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Capitulo

ARTROPLASTIA DO JOELHO

3.1 - Introducao

A artroplastia do joelho consiste em montar uma articulagio artificial, que permita a
mesma funcionalidade do joelho natural (figura 3.1). A substitui¢do de joelho permite a
independéncia dos pacientes, em termos de mobilidade e auséncia de dor. O joelho funciona
pela articulagdo de dois grandes ossos, o fémur e a tibia. A extremidade desses ossos é
coberta por uma espessa cartilagem, que quando se apresenta danificada ou gasta provoca
dor e inflamagao, uma vez que os ossos entram em contacto direto um com o outro.

As primeiras artroplastias totais do joelho eram préteses do tipo dobradica fixa aos ossos
com as hastes nos canais medulares. Essas “dobradigas” levaram a uma diminui¢ao de dor a
curto prazo mas continham limitacoes de movimento. Ao fim de alguns anos, esta protese
mostrou graves problemas com enfraquecimento e infecdo e foi abandonada. Durante esse
periodo de tempo, alguns cirurgides estavam a tentar tratar a artrite do joelho com um
espacador do metal que fosse colocado entre os ossos do joelho para eliminar a fricgdo de
superficies irregulares em cada um. McKeever (1957) e Macintosh (1958, 1964) tiveram
algum sucesso com estes implantes mas nio se sabia antecipadamente o que ia acontecer, e
muitos pacientes continuaram com sintomas significativos. Em seguida, os cirurgides no
Hospital Geral de Massachusetts desenvolveram uma protese na forma da metade femoral
da articulacao do joelho. Este tipo de artroplastia ajudava a aliviar os sintomas de dor mas
nao se sabia antecipadamente o que ia acontecer nem apresentavam bons resultados de
longevidade. Estas recolocagbes primitivas evoluiram de 1940 a 1965. Durante 1960 um
ortopedista canadiano, Frank Gunston, de “Sir John Charnley's Hip Center”, desenvolveu
uma protese em metal na artroplastia do joelho que fixava ao osso com cimento. Este era
realmente o primeiro joelho de metal e de plastico e o primeiro com fixagdo de cimento
(1968). A era da artroplastia total do joelho tinha comegado. Em 1972 um outro inglés que
vivia em New York City, John Insall, M.D., projetou o que se transformou no protétipo
atual para recolocagoes totais de joelho (figura 3.1). A pritese era composta por trés
componentes, em que iria ressurgir as trés superficies do joelho - fémur, tibia e patela.
Foram todos reparados com cimento 6sseo e os resultados foram proeminentes. Este era o
primeiro joelho total completo com instrumentagao especifica, com corte e implantagao.
Desde entdo, revendo os exemplos dos pacientes que tiveram recolocacoes totais do joelho,
foram introduzidas umas melhorias significativas adicionais. A investigacdo atual na
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recolocacéo total do joelho prende-se no refinamento do projeto para melhorar as fungoes do
joelho do paciente [5].

Figura 3.1 - Representagdo de um joelho com osteoartrite, antes e apds artroplastia [6].

3.2 - Causas para a artroplastia

Apesar de existirem diversas condicoes, que podem conduzir a necessidade de substituicao
do joelho, a artrite (quer se trate de osteoartrite, artrite reumatoide ou artrite traumadtica) é
a causa mais comum. Uma série de outros fatores contribuem para a doenga articular
incluindo a genética, anomalias no desenvolvimento, lesoes repetitivas e obesidade.

A articulacdo do joelho é a maior e mais complexa e, portanto, a articulacdo com mais
stress do corpo. E essa complexidade e esse stress, que podem causar artrite. Artroplastia do
joelho - total ou parcial - é um tratamento eficaz para a artrite degenerativa na articulagao
do joelho [7].

A osteoartrite ocorre quando a cartilagem da superficie de deslizamento do joelho comega
a ter desgaste, causando dor e rigidez. Quando a cartilagem se desgasta completamente, os
ossos friccionam uns contra os outros diretamente causando diminui¢do da mobilidade e dor
crénica (figura 3.2). A osteoartrite é mais comum em pessoas de 50 anos ou mais, mas
também em pessoas com um histérico familiar de artrite, ou em pessoas cujo estilo de vida
implica um esforco adicional das articulacoes, tais como, atletas e trabalhadores.

A artrite reumatoide é uma doenca autoimune, na verdade, em que o sistema imunitario
do corpo comeca a atacar a membrana sinovial fazendo com que ela fique inflamada e haja
uma superproducao de fluido sinovial (liquido que lubrifica as articulagoes). Mais
importante, o processo também provoca danos e desgaste da cartilagem articular.

As atrites traumadticas sdo as que resultam de uma grave lesdo no joelho, como uma lesao
nos ligamentos, ou meniscos. O impacto do acidente também provoca um mini trauma a
cartilagem articular, que ao longo do tempo, transforma-se em osteoartrite, causando dor e
rigidez no joelho.

A degeneracao do joelho também pode ser causada por uma condigdo conhecida como
necrose avascular ou AVN (o nome médico adequado é osteocondrite dissecante). Visto
principalmente em jovens adultos e adolescentes, a AVN ocorre na superficie articular,
principalmente sobre os condilos do fémur. O osso fica mole e perde coes@do com 0 08so
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principal, até ao ponto de os fragmentos se poderem separar e tornarem-se corpos livres
dentro da articulagao (figura 3.2). Estes fragmentos podem ter dimensoes variadas,
resultando em dor, instabilidade e até mesmo bloqueio da articulagdo. No entanto, as
alteracOes artriticas ndo sao incomuns em qualquer idade desde a adolescéncia até a velhice.

A formacao anormal ou alinhamento do joelho também pode criar tensoes elevadas sobre
a articulagdo, o que resulta em degeneragao. Este desalinhamento - por vezes referido como
pernas arqueadas - cria um angulo ndo natural entre o fémur e a tibia na articulacdo do
joelho. Depois de um periodo de tempo substancial, a cartilagem pode eventualmente,
desgastar-se de forma desigual [7].

Fémur

Ostedfitos (Projecoes Osseas)

Osso Exposto

Cartilagem Corroida

Fémur

Fibula

Figura 3.2 - Articulagdo com osteoartrite. [7]

3.3 — Substituicao articular

Existe, atualmente, uma grande variedade de préteses do joelho. Imensos fabricantes
colocam a disposicao dos profissionais da artroplastia uma grande quantidade de material de
substituicdo, assim como de acessorios de ajuda a intervengdo cirdrgica e ao
acompanhamento dos pacientes. Atualmente, os estudos procuram desenvolver préteses
seguindo uma logica de economia do capital dsseo, o que conduziu a elaboragao de desenhos
que provocam menos corte Osseo limitando-se, muitas vezes, ao simples raspar das
superficies do compartimento do joelho, assim como, reduzir a evasdo para colocagdo do
implante no paciente [6].

Os tipos de préteses, atualmente utilizadas na artroplastia do joelho, dividem-se em 3
grandes grupos, existindo modelos especificos para cada grupo:

- Préteses parciais unicompartimentais;

- Préteses fémur-patelares;

- Proteses totais de deslizamento (prato fixo);

- Préteses totais de deslizamento (prato mével);
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- Préteses de restricao varo-valgo.

Os diferentes tipos de préteses sdo aplicados em funcdo dos habitos e das convicgoes dos
cirurgides, mas sobretudo da importadncia das lesdes que fundamentam a realizacdo da
artroplastia. Um principio fundamental basico é a economia Ossea, isto é, possibilidade de
implantar a protese que minimize o corte do volume 6sseo, permitindo uma intervencao mais
simples e, sobretudo, admitindo a possibilidade de retoma cirtrgica futura em condigoes
técnicas satisfatérias [6].

Se a artrose se limita a um s6 compartimento, é boa indicacao clinica para a protese
unicompartimental, na condicao de que os outros compartimentos estejam intactos e de que
os ligamentos estejam em bom estado. Podemos, entdo, ter uma protese unicompartimental
fémur-tibial medial, fémur-tibial lateral ou fémur-patelar.

Se varios compartimentos se apresentarem lesados, a indicacio serd de protese total de
deslizamento e, de preferéncia, o modelo com componente em polietileno moével. Estas
proteses sdo frequentemente indicadas, na medida em que se aplicam quer em caso de
artroses muito evoluidas quer na revisao de préteses, utilizando, se necessario, as técnicas de
restauracdo dos ligamentos ou a reconstrucao oOssea. Como se V€, permanecem poucas
indicacbes para as préteses de charneira e sdo essencialmente para joelhos com grandes
deformagbes, grande instabilidade ou revisoes dificeis com préteses totais [6].

Proéteses unicompartimentais

Se as lesoes do joelho forem limitadas a parte interna ou a parte externa (condilo medial
ou codndilo lateral), da articulagio, pode ser suficiente substituir, apenas, as superficies
articuladas da zona atingida. Atualmente o “design” deste tipo de préteses é, basicamente,
constituido por 2 ou 3 componentes (figura 3.3) [6].

A B C D
-
o ) ;
Figura 3.3 - A. Esquema de implantagdo da prétese unicompartimental. B. Protese de 2

componentes. C. Prétese de 3 componentes. D. Radiografia a joelho com protese unicompartimental
[8].

No caso de 2 componentes, um é femoral em metal e o outro é tibial em polietileno; no
caso da prétese de 3 componentes, que a seguir descrevemos com mais pormenor, dois sao
metalicos e um em polietileno e no seu conjunto formam a superficie de substituicao da
articulacdo no condilo lesado. Um dos componentes metdlicos com a designacao de prato
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tibial (componente tibial) aplica-se na tibia, na zona do condilo (lateral ou medial) a
substituir. Este é, normalmente, de uma liga de crémio-cobalto ou de titdnio e pode ser fixo
com ou sem cimento. O outro componente metalico, denominado componente femoral,
aplica-se no condilo do fémur que se pretende substituir e é de uma liga de crémio-cobalto,
sendo a sua superficie de deslizamento convexa, com a forma da articulacdo condilar e
completamente polida para reduzir ao méximo o desgaste da préotese e prolongar o mais
possivel a sua vida util. Pode ser aplicado ao fémur, com ou sem cimento 6sseo. Finalmente,
o terceiro componente é em polietileno de alta densidade e é colocado entre os componentes
femoral e tibial. Os bons resultados das proteses unicompartimentais sao observados quando
aplicadas no tratamento de uma artrose limitada a um condilo. Nao devem ser utilizadas
para tratar artrite reumatoide ou outro reumatismo inflamatoério, porque o risco de rapida
extensao as restantes superficies articulares é significativo, nem em joelhos em que os
ligamentos cruzados ndo se encontrem em boas condigoes ou, ainda, em joelhos com desvios
superiores a 20° em varo-valgo. As préteses unicompartimentais tém dado bons resultados
em cerca de 60% dos casos para 10 anos de observacao [6].

Proéteses fémur-patelares

Estas proteses podem aplicar-se quando a superficie danificada se resume a superficie
articular entre o fémur e a patela. Seguem o mesmo principio da prétese unicompartimental,
com a limitacdo da protese a zona danificada e cujo design de base é constituido por 2
componentes (figura 3.4). Um componente femoral em metal, normalmente numa liga de
créomio-cobalto, com uma forma concava a acompanhar a forma intercondilar do fémur, no
plano sagital, e convexa no plano transverso, para permitir o encaixe ao deslizamento do
componente patelar em polietileno de alta densidade. Os cortes femoral e patelar sao
bastante reduzidos para a sua aplicacdo. O componente femoral pode ser aplicado com ou
sem cimento, enquanto o componente patelar é fixo a patela apds corte parcial desta com
cimento [6].

Figura 3.4 - A. Prétese fémur-patelar. B. Radiografia a joelho com prétese patelo-femoral [8].
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O argumento dos partidarios das proteses fémur-patelares resume-se com o facto da
artrose continuar a evoluir com o tempo e este tipo de procedimento atrasara a necessidade
de aplicagdo da prétese de deslizamento total. Em caso de desvio lateral do joelho (varo
valgo) nao devem ser utilizadas estas proteses [6].

Proéteses totais de deslizamento de prato fixo

Embora exista um abundante nimero de desenhos de préteses para a artroplastia total
do joelho (ATJ) disponiveis atualmente, regista-se, no entanto, um ntmero limitado de
desenhos associados a determinadas funcionalidades [6]. As préteses de deslizamento
beneficiaram de um melhor conhecimento da fisiologia do joelho, em especial das nogoes de
rolamento, deslizamento e rotacao tibial. As préteses de charneiras foram abandonadas em
proveito de préteses totais de deslizamento, que surgiram no inicio dos anos 70, mais
respeitadoras da anatomia do joelho e, em especial, do seu sistema ligamentar. Elas
substituem as totalidades das superficies articulares do fémur, da tibia e da rétula. Sao
usadas mais frequentemente do que as proteses unicompartimentais e sdo constituidas por
dois componentes separados, um tibial que comporta 2 sub-componentes, um metdalico
designado por prato tibial normalmente em titdnio, que por razoes de flexibilidade esta fixo
a tibia, e outro em polietileno amovivel que se fixa no prato tibial e, ainda, um componente
femoral metalico normalmente em crémio-cobalto, com forma condilar e que se encaixa na
extremidade do fémur. No componente femoral articula-se, ainda, a patela em contacto
direto com este ou por intermédio de um componente patelar, em polietileno, que pode ser
colocado na patela aquando da cirurgia. O prato tibial pode, também, estar munido de uma
haste, para aumentar a sua estabilidade. E colocado sobre a extremidade proximal da tibia
apés o corte num plano da mesma, sendo este normalmente feito pelo ponto mais baixo da
zona condilar da tibia. Os cortes do lado femoral sdo realizados planos, justapostos e
adaptam-se a forma arredondada dos condilos femorais, correspondendo ao desenho da
protese, de forma a conseguir-se um perfeito encaixe do componente no fémur, e evitar o uso
de hastes femorais. Existe uma grande variedade de dimensdes para que se adaptem as
condigoes anatémicas de cada paciente. Estes componentes metdlicos podem ser fixos
somente por contacto press fit ao osso ou com cimento dsseo [6]. Atualmente existem trés
familias deste tipo de protese:

-Prétese para preservagao de ambos os ligamentos cruzados (LCP e LCA);

-Proéteses com conservacao do ligamento cruzado posterior (CR);

-Prétese péstero-estabilizadas (PS) para substituigdo do LCP e LCA.

Proétese para preservacao de ambos os ligamentos cruzados

A forma de restaurar, o mais aproximadamente possivel, a funcionalidade do joelho apds
artroplastia é mantendo ambos os ligamentos cruzados anteriores, substituindo apenas as
superficies femoral e tibial, mantendo ao maximo as estruturas anatémicas do joelho. Esta
técnica pode ser utilizada fazendo a biartroplastia unicompartimental com um desenho em
que os componentes estdao ligados entre si (figura 3.5). Contudo, certos fatores limitam a
pratica da preservagdo de ambos os ligamentos: a instabilidade dos componentes devido as
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suas reduzidas dimensOes; as pequenas espessuras dos componentes em polietileno, que
resultam em excessivos desgaste, deformagao e a dificuldade do procedimento cirirgico [6].

Figura 3.5 - Prétese Bicondilar [8].

Préteses com conservagao do ligamento cruzado posterior (CR)

Atualmente, cerca de dois tergos das artroplastias do joelho sdo efetuadas com a
preservagao do LCP (figura 3.6), apesar de um gradual crescimento do uso de desenhos com
substituigdio do mesmo. Existem razdes para que a conservagao do LCP seja tdo popular.
Uma delas é que o LCP promove o deslocamento posterior do fémur, o que permite um
aumento da forga exercida pelo musculo quadriceps e, combinada com dngulo do prato tibial
na diregdo posterior, permite um grau de flexdo mais elevado. A técnica cirtrgica é mais
facil do que a técnica de preservagdo do LCA e do LCP. No entanto, a técnica cirtrgica
exige cuidados, em especial na obtencdo de uma tensao correta do LCP. Por esse motivo, o
risco de erro e de maus resultados é mais significativo. Com o tempo assistimos, por vezes, a
uma distensdo do LCP e ao surgimento de uma laxidez posterior. Em certas posicoes, o
paciente pode mesmo ter problemas de estabilidade [6].

Figura 3.6 - A. Proétese tipo Miller-Galante com conservacao do LCP. B. Prato de polietileno de para

conservagao do LCP [8].
Préteses com componente de polietileno fixo postero-estabilizadas

Estas préteses necessitam da supressao dos dois ligamentos cruzados e foram as primeiras
a serem utilizadas. A mais conhecida é a prétese de Insall-Burstein, modelo mais simples
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representado na figura 3.7. O prato de polietileno tem no centro uma elevagao que impede a
tibia de recuar e a forma geométrica desta elevacdo, em forma de came, provoca o efeito de
rollback (serd objeto de estudo mais adiante) do fémur durante o movimento de flexao,
substituindo assim, o efeito do LCP [6].

|

Figura 3.7 - Prétese de Insall-Burstein com sistema de limitagdo de recuo posterior da tibia [8].

Estas proteses apresentam, como principais vantagens, o aumento da capacidade de forca
do musculo quadriceps, para angulos de flexdo elevados, e o aumento da amplitude de
flexao, ja que impede a sobreposicao dos tecidos moles na zona posterior do joelho. A came e
as formas das superficies dos componentes femorais e tibiais possibilitam o controlo do
movimento &antero-posterior, controlando a posicdo de contacto entre os componentes
femoral e tibial, durante o movimento de flexdo, assim como, a rotagdo interna-externa
tibial [6].

Proétese com componente de polietileno méovel

As préteses (figura 3.8) onde o componente de polietileno colocado entre o prato tibial e
o componente femoral, ambos metalicos, pode movimentar-se, sdo conhecidas por proteses
de menisco mével e foram introduzidas no mercado em meados dos anos 70. Estas préteses
tentam imitar o joelho natural, onde o componente de polietileno se assemelha ao menisco
natural, como seja na acomodacao dos movimentos na direcdo antero-posterior e na rotacao

interna-externa, mantendo uma boa érea de contacto durante toda a amplitude de flexao [6].

'

Figura 3. 8 - Préteses com componente de polietileno mével. [8]
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A principal razao deste desenho reside em minimizar o desgaste e a deformagao do
componente de polietileno, permitindo uma cinemética préoxima da do joelho natural.
Existem diversos desenhos que permitem a mobilidade do componente de polietileno em
simples rotagdo, deslizamento antero posterior ou na combinagao desses movimentos. Estas
proteses sdo, com efeito, constituidas por duas articulages, uma entre a face inferior plana
do polietileno e a face superior plana do prato tibial e uma outra entre a superficie superior
concava de polietileno e o condilo do componente femoral de forma convexa. Como
resultado, obtém-se uma liberdade proxima da fisiolégica e diminui as tensGes ao nivel dos
componentes da prétese e da articulacdo fémur-patelar. Este tipo de protese pode ser
aplicada nos casos de sacrificio do LCP ou, também, na sua substituicdo através do efeito de
came no componente tibial [6].

A maior parte dos pacientes possui uma proétese de componente de polietileno fixo, que
reduz a dor drasticamente e pode durar muitos anos. Em certos casos, a atividade excessiva,
assim como o peso, podem acelerar o processo de desgaste dos componentes na prétese de
componente de polietileno fixo, causando a perda dos componentes e originando dor. No
caso de um paciente mais jovem, mais ativo ou mais pesado é recomendado, algumas vezes,
o uso da prétese com componente de polietileno mdvel para potencializar o tempo de vida
da mesma, reduzindo o seu desgaste. O cirurgido deve, também, considerar o sexo, o tipo de
ocupagao profissional, a intensidade da dor, a interferéncia com o estilo de vida e outras
condi¢oes médicas na escolha da protese apropriada. Como desvantagem, quando
comparadas com as de componentes fixos, as proteses de componente moével sdo menos
favoraveis a fraqueza ligamentar da articulagdo. Elas aumentam as hipéteses de desencaixe
da articulagdo se o estado dos ligamentos colaterais nao for o melhor [6].

Proéteses de restricao varo-valgo

Estas proteses podem ser sem ligagdo rigida entre os componentes tibial e femoral, e
normalmente designam-se por proteses de deslizamento super estabilizadas com elevada
constricdo condilar, ou com ligacdo rigida, designando-se por préteses de charneira (figura
3.9).

Nas proéteses super-estabilizadas existe uma significativa elevagao da parte central (poste
central) do componente de polietileno, que encaixa na caixa existente no componente
femoral.

Esta elevacdo permite o deslocamento relativo antero-posterior, assim como o movimento
de flexao entre os componentes tibial e femoral, limitando o deslocamento na direcdo medial-
lateral e a rotagao varo-valgo. Este poste central deve estar bem dimensionado, de forma a
resistir aos esforgos varo-valgo. Por vezes, utiliza-se um pino em aco no interior do poste de
polietileno, de forma a aumentar a sua resisténcia mecanica. No entanto, em casos em que se
preveem esforcos bastantes elevados em varo-valgo, deve-se optar pelas préteses de
charneira, que permitem a ligacao rigida entre a tibia e o fémur. Foi conseguida uma grande
melhoria pelas proteses charneiras rotativas, ja que s@o munidas de um dispositivo mecéanico
que permite a rotacao entre o fémur e a tibia [6].
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Figura 3.9 - Prétese de charneira [8].

Por estes motivos, logo que os ligamentos estdo destruidos ou onde a destruicdo déssea é
muito aprecidvel, o cirurgido pode optar por este tipo de préteses. De modo a aumentar a
capacidade de fixacdo ao osso deste tipo de proteses, elas possuem hastes longas que podem
ser fixas, com ou sem cimento, no fémur e na tibia. A grande desvantagem deste tipo de
proétese é a elevada evasdo dssea necessaria para a sua implantacao [6].
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Capitulo

REVISAO DA ARTROPLASTIA DO JOELHO

4.1 - Causas para a revisao da artroplastia

A cirurgia da artroplastia do joelho é, geralmente, bem sucedida e as complicagoes sdo
raras. Registam-se 90 a 95% de situacoes sem ocorréncia de problema sério. A complicacao
mais temivel é a infecdo. A possibilidade de ocorréncia de uma infegdo, num joelho que
nunca foi operado antes, é de cerca de 1%. A infecdo pode ser causada, por exemplo, por
bactérias que entram no joelho no momento da operagido, porque existem sempre bactérias
no ar. As precaucgoes que se tomam, contra a infecdo, sdo a efetivacdo de certos cuidados no
momento da cirurgia e o uso de antibiéticos durante o periodo de internato hospitalar. As
infecoes podem ser introduzidas no joelho pela corrente sanguinea a qualquer momento,
depois da operagdo. Se o paciente que foi submetido a uma artroplastia total do joelho tiver
uma infecdo bacteriana em qualquer parte do corpo, deve ser tratado rapidamente por um
médico, sob risco de ter problemas no joelho intervencionado. Infe¢bes virais, como gripes e
resfriados ou micoses nao representam perigo. A longo prazo, o descolamento da protese,
como ja mencionado, é a principal complicacdo a registar. A durabilidade da protese é
determinada por trés fatores, sendo a capacidade técnica do cirurgiao o primeiro e o mais
importante deles. Se a operacdo é bem feita, ela durard muito mais do que no caso de uma
cirurgia incorretamente executada. O segundo fator, é a intensidade do esforco a que a
protese sera submetida e isso depende da atividade do paciente. Exercicios como correr ou
levantar objetos pesados podem causar grandes esfor¢os na articulagdo e soltar a protese
com o decorrer do tempo. Pessoas com excesso de peso podem acarretar problemas na
prétese, mesmo em atividades normais. Andar em terreno plano, nadar ou andar de bicicleta
nao causam grandes esforcos ao joelho e podem ser feitos sem preocupacdo. O terceiro fator
a considerar, é o estado do osso do paciente. Por vezes, a osteoporose, deformidades ou
cirurgias prévias podem comprometer a qualidade da fixacdo da protese ao osso. Problemas
de cicatrizagdo podem, também, ocorrer na artroplastia do joelho. A pele que cobre o joelho
pode nao cicatrizar e algumas partes da mesma podem acabar por morrer. Esta é uma
complicacao relativamente séria, mas ocorre numa percentagem muito baixa e deverdo ser
tomadas todas as precaucdes para evitar que isso aconteca. Em operacoes complicadas, pode
haver alteragdo dos nervos da perna. Quando isso ocorre (menos de 1% dos casos), o nervo
atingido é, geralmente, aquele que movimenta a ponta do pé para cima. Na maioria dos
casos existe recuperacao espontanea apds alguns meses. Aproximadamente em 1% dos casos
podem ocorrer complicacoes com a patela, que permite executar os movimentos normais.
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Podem acontecer estalidos no local e, as vezes, é necessaria uma nova cirurgia para corrigir o
problema. Uma possibilidade remota de complicagdo consiste na lesdo dos vasos sanguineos
que passam pelo joelho. Geralmente, é possivel reparar a lesdo. A probabilidade de que isto
acontega é de uma em varias centenas de casos. A complicac¢do clinica mais frequente é a
formacao de codgulos nas veias da perna. Desde que esses codgulos fiquem no seu lugar, nao
existe grande problema. Ocasionalmente, esses codgulos podem mover-se pela circulacao até
os pulmoes e, ai causar preocupagoes significativas (embolia pulmonar). A possibilidade de
risco de vida é de uma em vérias centenas de operagdes. Devem ser tomadas algumas
medidas para evitar os codgulos, como seja iniciar a pratica de exercicios, logo apds a
operagdo, € usar meias para varizes por algum tempo. Por vezes, é necessaria a
administracao de alguns medicamentos para prevenir estas situagoes. Podem suceder outras
complicagOes, ainda menos frequentes, mas o paciente deve ter em mente que a possibilidade
de ter qualquer problema mais sério é muito pequena. Uma cirurgia de grande exigéncia,
como uma artroplastia, envolve sempre riscos [6].

Infecao tardia

A infecdo tardia ¢ bastante rara. E importante conhecer este risco, ja que por vezes existe
a infecdo, na zona da proétese, cuja origem pode ser uma infecdo a longa distdncia, como
abcesso dentdrio ou infecdo urindria. E importante o tratamento rigoroso de toda a infecio
microbiana, qualquer que ela seja, num doente com prétese. O tratamento tardio destas
infe¢oes pode levar, no limite, a necessidade de substitui¢do da prétese [6].

A rigidez
A rigidez a longo prazo nao pode ser tratada por uma simples mobilizacdo apds anestesia.
Se esta rigidez é significativa e funcionalmente limitativa, é possivel realizar uma artrolise,

intervencao que consiste em seccionar as aderéncias intra-articulares na origem da rigidez

[6].

Instabilidade

E uma possivel complicacdo das préteses de deslizamento, j4 que o seu bom
funcionamento depende do bom estado ligamentar do joelho (ligamentos colaterais). Pode
ser uma instabilidade rotuliana, resultado da rétula que luxa por fora, ou instabilidade entre
o fémur e a tibia. Esta instabilidade pode ter origem na rotacdo do componente femoral ou
do componente tibial, em erro na escolha da dimensdo dos componentes da prétese, na
realizacao de balanco ligamentar incorreto no mau estado dos ligamentos colaterais lateral e
medial, no excessivo angulo tibial posterior e no descolamento da proétese ou perda do LCP
na artroplastia com retencao do LCP [6].

Desgaste

E um risco inerente a todas as proteses. A utilizacdo de préteses com componente tibial
moével ou rotativa parece diminuir a frequéncia deste tipo de avaria (figura 4.1).
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Figura 4.1 - Desgaste de uma prétese [8].

O risco desta complicacdo, assim como da seguinte, sdo em funcdo do tempo de utilizacao
da prétese, da atividade fisica do paciente, do peso deste e da técnica cirtrgica utilizada [6].

Descolamento

Surge do movimento relativo entre a prétese e o osso, originando dor. Esta complicacao
pode surgir em proteses cimentadas e em préoteses nao cimentadas. O deslocamento é
favorecido pelos defeitos de posicionamento da prétese. A origem dos deslocamentos pode
estar em fatores mecanicos e ou bioldgicos. Os de origem mecanica podem iniciar-se logo
apos a cirurgia, em que os tecidos 0sseos em contacto com o cimento ou prétese sdo 0sso
necrético e severamente danificado. Este enfraquecimento ou morte resulta do processo de
corte ou mesmo da temperatura de cura do cimento, no caso de ser utilizado. Esta camada
fina de tecido morto/ferido perde a sua resisténcia mecénica e é incapaz de suster as tensoes
transmitidas pelo implante, até que este se regenere e recupere as propriedades mecénicas de
0ss0 vivo. Se estas tensoes sao muito elevadas, o osso nao serd capaz de se auto-regenerar,
sendo esta camada de tecido necrético/ferido substituido por uma camada de tecido
mole/fibroso, que origina a instabilidade do implante. Este tecido fibroso funciona como
uma “bomba de fluidos” na interface implante-osso, aumentando desta forma, as pressoes
nessa zona, contribuindo para um dano superior no osso, implicando o surgimento de mais
tecido fibroso. Desta forma, desenvolve-se um ciclo vicioso. Outro fator de origem mecéanica,
que pode conduzir ao descolamento-fratura do implante é o efeito de “stress-shielding”, que
resulta da alteracdo do estado de tensdo no osso aquando da introducdo do implante. Ao
introduzir-se um implante no osso os esforcos que anteriormente eram transmitidos
totalmente pelo osso passam a ser transferidos pelo osso e pelo implante. Essa alteracao dos
esforgos reflete-se na alteragdo dos niveis de tensdo no osso, podendo levar a aumento ou
diminui¢ao, em funcéo da localizacdo e da atividade fisica. Pela “lei de Wolff”, o osso adapta
a sua estrutura em funcdo dos esforcos mecénicos nele desenvolvidos. Assim, uma
diminuicdo dos niveis de tensdes sobre o osso podem conduzir a uma diminuicdo da sua
rigidez, por reducao da sua forma ou da sua densidade e por aumento das tensdes que
podem levar a um aumento da densidade do osso ou mesmo a alteracio da sua forma. Logo,
se o implante reduz os niveis de tensdo no osso, este pode enfraquecer até ao ponto de
colocar em causa a estabilidade do préprio implante a longo termo. O caso de descolamento,
por fatores bioldgicos, estd relacionado com o desgaste dos componentes. O polietileno
submetido a pressoes excessivas sofre desgaste. As particulas soltas do desgaste sao digeridas
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pelas células necrofagas, que tém como missdo limpar os tecidos de todos os residuos e
células mortas e de outros lixos biolégicos. Quando estas células necrofagas digerem as
pequenas particulas de polietileno (<5um), mudam a sua natureza e comecam a digerir,
também o osso saudavel, dando origem a um tecido fibroso. Este tecido desenvolve-se em
torno da superficie de unido da protese e dissolve ainda mais o osso. Este novo espago, agora
criado, funciona como uma bomba de aspiragdo para mais micro particulas, que vao ativar
ainda mais mutagoes nas células necrofagas, desenvolvendo-se um ciclo vicioso a que se da o
nome de ostedlise. Este fendmeno gera reacoes que levardo a destruicdio do osso e ao
descolamento da prétese. A dor no caminhar surge e, neste caso, é necessario proceder a
remocao da protese descolada e reconstruir o osso por grafos, colocando no lugar uma nova
prétese. Aparentemente, existem fatores biolégicos ao nivel molecular que propiciam o
desenvolvimento deste processo, mais frequentes nuns pacientes do que noutros. A imagem
anatomica de uma artroplastia com descolamento é, aparentemente, a mesma no seu inicio.
Nas radiografias a joelhos, com sinal de descolamento, surge uma linha clara entre o osso e o
implante, referente a zona de tecido mole/descolamento. Estas linhas sdo chamadas linhas
de radiolucéncia (“radiolucent lines”). A camada de tecido mole que substitui o osso junto
ao implante, é mais transparente para aos raios-X, onde o tecido 6sseo e os implantes sdo
opacos [6].

Fraturas

Um traumatismo pode ser a origem de uma fratura do fémur (Fig. 2.37), da tibia ou da
rotula, em contacto com a prétese. Podem, igualmente, existir fraturas da propria prétese,
por vezes sem choque, apenas como resultado de fadiga do material [6

]

Complicagoes rotulares

Constituem uma complicacao frequente e incluem instabilidade patelo-femoral, fratura da
patela, fratura do componente da patela, sindroma Clunk da patela e rotura do tendao do
mecanismo extensor. Estas complicagdes provocam dor, mais ou menos importante, e podem

implicar uma nova intervengao para corrigir ou recuperar a rétula [6].

4.2 — Processo cirurgico de revisao

A revisao da artroplastia é, normalmente, uma consequéncia das complicagoes referidas
anteriormente. Consiste, basicamente, na substituicdo dos componentes danificados ou, na
maioria das vezes, na sua substituicdo total. Habitualmente, ao contrario da artroplastia
priméria, a revisdo é mais complexa devido a varios fatores, entre eles, uma nova incisao
numa zona ja traumatizada pela primeira cirurgia, a presenca de processos inflamatérios ou
a dificuldade em retirar os componentes. A revisdo estd associada perda éssea, resultado do
processo cirirgico primario que obriga, em média, ao corte de bmm de osso na tibia e no
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fémur, a processos inflamatérios como a ostedlise, que originam perda dssea e ao efeito de
“stress-shielding” causado pelo implante colocado na cirurgia primaria. A perda 6ssea obriga
a utilizacdo de substitutos do osso perdido ou danificado, que podem ser de cimento dsseo
em casos de pequena perda éssea e enxertos ésseos ou componentes metalicos para perdas
mais significativas de osso. Tudo isto aumenta a evasdo no osso, assim como, o tempo da
cirurgia, ampliando, também, alguns riscos poés-operatorios. O objetivo da substituicao do
0ss0 consiste em garantir estabilidade aos novos componentes femorais e tibiais utilizados na
revisdo. Normalmente, os componentes desenvolvidos para a artroplastia priméria nao dao
as necessarias garantias de estabilidade, j4 que as suas zonas de apoio sdo, normalmente,
materiais de substitui¢do de osso primdrio perdido. Assim, nos casos de revisdo, é essencial a
utilizacdo de componentes desenvolvidos especificamente para tal, para garantir a
estabilidade da articulagao.

4.3 - Avaliacao de defeitos 6sseos

Os defeitos dsseos encontram-se classificados por Engh e [9], em fungdo do seu tipo e
dimensao, sao tornadas opgoes clinicas da cirurgia de revisdao. Esta classificacao dos defeitos
Osseos é facil de compreender, possui clareza na definicdo dos defeitos ésseos, tem um
pequeno numero de variantes e possibilita efetuar avaliagdes retrospetivas. No defeito Tipo
1, metéfise intacta, existem pequenos defeitos désseos, sem compromisso da estabilidade. O
defeito Tipo 2, metafise atingida, revela perda de osso na metafise, o que obriga ao seu
preenchimento por enxerto ésseo, cunhas ou cimento e podem ser do tipo 2A, com apenas
um segmento (condilo-prato), ou 2B com dois segmentos (condilo-prato) e, finalmente, do
Tipo 3 com segmento metafisario insuficiente.

Defeitos F1

As radiografias pré-operatérias do fémur com defeito tipo 1 demonstram o componente
corretamente alinhado sem evidenciar ostedlise femoral. Elas também nado mostram a
migragao significativa do componente e o nivel da linha da articulacdo normal é indicado
pela altura da patela e pela distdncia ao epicondilo implantar. Numa radiografia antero-
posterior, a qualidade do osso parece ser forte o suficiente para o segmento metafisario do
fémur suportar um componente sem uma haste. As dimensdes dos condilos femorais
posteriores estdo cheias, permitindo a substituicio de um implante condilar do mesmo
tamanho com dimensbes normais. Um componente aumentado ou um aumento metalico
modular nao sdo necessarios para restaurar o nivel da linha articular. Pequenas
irregularidades na superficie sdo geridas com enxertos de osso particulado ou cimento. A
tabela 4.1 resume as caracteristicas e formas de tratamento de um defeito F1.

As radiografias pés-operatérias de um fémur com defeito tipo 1 mostram o nivel da linha
da articulagdo relativamente normal com a patela cerca de um centimetro proximal do prato
tibial. Os condilos do fémur aparecerem por completo na radiografia antero-posterior; o

37



condilo posterior cria um deslocamento preservando o osso condilar posterior e é evidente na
radiografia lateral. A ponta proximal da componente do céndilo posterior deve corresponder
a extremidade proximal do condilo femoral posterior do paciente.

Na figura 4.2 encontra-se representado um fémur com defeito F1 [9].

i
Figura 4. 2 - Defeito F1 [9].

Defeitos F2

O defeito ésseo femoral F2 é caracterizada pela ostedlise ou migragdo proximal
significativa do componente femoral. As radiografias podem revelar um abaixamento do
implante com uma radioluscéncia circunferencial. Além disso, a perda de distancia do
epicondilo para a extremidade do implante serd aparente na radiografia antero-posterior. A
ostedlise femoral ndo se deve estender acima do epicondilo.

Em alguns defeitos F2, a relagdo normal do componente femoral ao eixo do fémur (6
graus valgo) é alterada. O implante diminui com a migragao angular numa postura incorreta
varo ou valgo em relagdo ao eixo anatomico do fémur. O defeito F2A, muitas vezes
demonstra um aumento na orientagdo varo ou valgo do componente femoral (a partir dos 6
graus normais). Num defeito F2A, o osso do condilo ndo envolvido estd com um nivel de
linha articular normal. Consulte a Tabela 4.1 para um resumo dos defeitos dsseos [9].

Defeitos F2A: um co6ndilo

Um fémur Tipo 2A (figura 4.3) pode envolver qualquer condilo. O osso esponjoso do
condilo envolvido pode ter sido danificado pela ostedlise ou iatrogenicamente se uma
resseccao angular incorreta do fémur distal foi feita no momento da artroplastia priméria. O
0sso do condilo femoral oposto é relativamente intacto e perto do nivel da linha articular
normal.

O critério radiografico para um fémur Tipo 2A é a presenca da elevacdo unilateral da
linha da articulagdo com o osso adequado no condilo oposto para a fixacdo do componente.
A presenca de pequenos defeitos dsseos no condilo oposto nao altera a classificacdo de um
defeito Tipo 2A, enquanto mantém no condilo oposto um nivel de linha de uma articulacio
normal.

A reconstrugdo de um defeito F2A com um implante primario é raramente indicado. Na
maioria dos casos, o condilo danificado deve ser reparado com um aumento modular para
restaurar uma linha articular normal. Em algumas circunstancias, um defeito F2A deve ser
tratado com restauracdo incompleta da linha da articulacdo. Isso pode ser necessario para
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corrigir uma grande contratura de flexdo pré-operatéria. Um defeito é convertido de F2A a
um defeito F2B quando o condilo oposto é retirado a um maior nivel proximal. Quando a
linha articular é elevada e é necessiario um componente femoral menor para restaurar o
equilibrio flexao-extensao.

As radiografias poés-operatérias de um defeito F2A corretamente reconstruidas devem
mostrar o condilo aumentado ou reparado. A radiografia antero-posterior pode demonstrar o
nivel da resseccdo mais proximal do condilo. No entanto, um aumento nao é sempre visivel
na radiografia lateral, se estiver escondido pela caixa de um estabilizador posterior ou um
implante mais restrito [9].

Defeitos F2B: ambos os condilos

O defeito num fémur tipo F2B (figura 4.4) é idéntico ao defeito tipo 2A exceto que
envolve ambos os condilos do fémur. O osso danificado exige a reconstrucdo de ambos os
condilos com osso, cimento, ou aumentar para restaurar um nivel de linha de uma
articulagdo aceitavel. Casos de multiplas revisdes e insuficiéncia de componentes femorais
muitas vezes criam defeitos do tipo 2B.

Na radiografia antero-posterior de um componente femoral diminuido, a distancia entre a
extremidade distal do componente para o epicondilos parece ter diminuido. Se os epicondilos
sao afastados por migracao do componente, o defeito é extenso e indicativo de um defeito
F3. Numa radiografia antero-posterior, a ostedlise pode ser visivel no osso entre o
componente e a borda do osso. Com a migragdo proximal da linha de articulagao protética,
o condilo posterior do componente pode ter migrado para uma posicao acima do condilo
femoral posterior do paciente. Preencher com cimento extensivo um componente femoral
proximal geralmente resulta numa classificacao F2B.

Muitas vezes, é necessario aumentar ambos os condilos do fémur distal e posteriormente
utilizam-se cunhas modulares para restaurar nivel da linha articular. Preencher com
cimento, por vezes reforcado com parafusos de osso esponjoso na base do defeito, pode ser
utilizado para substituir o osso perdido, quando o interface ndo é bom para a colagem de
cimento. Um defeito F2B deve sempre ser revisto com um componente hasteado.

Alguns defeitos F2B exigem a elevacdo da linha articular para restaurar adequadamente
os movimento do joelho. Isso é verdade num joelho rigido com uma contratura de flexao
maior do que 20 graus. Se o lancamento da capsula posterior contraida se mostra
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insuficiente, a elevacdo da linha articular sem aumento pode ser necessaria para corrigir a
contratura de flexdo do paciente. Um componente de revisao hasteado deve ser usado.

As radiografias pos-operatérias de um defeito F2B demonstram tanto a elevagao da linha
articular, sem reparo de um defeito dsseo grande, como uma linha articular que foi
restaurada com aumento, enxerto ésseo, ou um espesso manto de cimento debaixo do
componente. O segmento de osso aparecerd encurtado e substituido pelo aumento da
espessura do componente femoral [9].

i

Figura 4.4 - Defeito F2B [9].

Defeitos F3

O defeito num fémur tipo 3 (figura 4.5) tem perda estrutural éssea extensa, envolvendo
uma porg¢ao principal de um ou de ambos os condilos femorais. Ver Tabela 4.1 para a
identificacdo de caracteristicas de defeitos F'3.

As radiografias pré-operatérias de defeitos F3 demonstram ostedlise e/ou migragdo grave
de componentes ao nivel dos epicondilos. Embora a gravidade da ostedlise ndao é sempre
aparente em radiografias, o cirurgidao deve assumir que ostedlise estd presente e pode ser
muito mais grave do que o previsto. A ostedlise geralmente aparece como um defeito no osso
esponjoso adjacente ao implante. Os locais mais comuns sdo nas margens do componente
femoral. LesoOes liticas de ostedlise comecam frequentemente em &areas onde o componente
femoral ndao é colado subjacente ao osso hospedeiro. Embora muitos defeitos osteoliticos
demonstram uma fronteira esclerdtica, as lesdoes mais agressivas podem nao ter esse recurso
radiografico.

Estes dispositivos tém, frequentemente, componentes de hastes que migram no eixo do
fémur. Uma quantidade significativa de osso é perdida ou sacrificada quando estes
dispositivos sdo implantados. Nestes casos, o segmento metafisario expandido do fémur é
encurtado.

A reconstrugao cirtrgica de um defeito F3 é um tipo de resgate que requere um
procedimento de substituicdo de osso com um enxerto estrutural ou com um componente
femoral personalizado. A perda dssea extensa pode envolver um ou ambos os condilos. Um
implante constrangido varo-valgo, ou preservacdo e reinser¢io de um ou ambos os
ligamentos colaterais, pode ser necessario. Neste caso, um canal de enchimento da haste é
necesséaria. A estabilidade rotacional do componente femoral pode exigir cimentar totalmente
a haste ou intensificar o corte do enxerto e osso hospedeiro.
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As radiografias pds-operatérias femorais do tipo 3 demonstrar a reconstrucdo de um
segmento femoral distal e em algumas instancias, didfise. Os dispositivos de charneira sao
classificados como Defeitos F3 porque substitui o segmento metafisario e sdo reconhecidos
pela ligacdo que une os dois componentes. A demarcacdo do enxerto do osso hospedeiro
adjacente é muitas vezes evidente devido a densidade diferente do osso e a mais lenta
transicao e remodelagdo que ocorre se o enxerto envolver a regido diafisaria. A reconstrucao

ideal de um defeito F3 inclui a restauracao da linha normal articular utilizando a insercao de

polietileno de espessura normal [9)].

Figura 4.5 - Defeito F3 [9].

Tabela 4.1 - Caracteristicas e tratamento dos diferentes defeitos [9].

Defeito Caracteristicas de Identificagao Tratamento
Nao subsidéncia componente ou ostedlise; sem defeito | Nao aumenta (>4mm), enxertos
esponjoso no aro periférico; osso esponjoso que ird apoiar | estruturais, ou cimento de
F1 um implante; defeitos podem ser preenchidos por | preenchimento (> 1 cm);
pequenas quantidades de particulas do enxerto 6sseo ou | Nao necessita de haste.
cimento; a linha normal da articulagdo esta presente.
Fémur — Perfil condilar completo
Osso esponjoso insuficiente para apoiar o implante; | Linha articular restaurada com uma
defeitos esponjosos podem necessitar de enxertos dsseos; o | componente aumentada (> 4mm),
F2 componente utilizado para restaurar requer o aumento da | autoenxerto particulado ou enxerto,
linha de articulagdo; ostedlise pode ser mais extensa do | ou preenchimento de cimento (> 1
que as radiografias indicam. cm);
Fémur - Perfil condilar reduzido Devem ser utilizadas hastes.
Migragdo do componente marcado; instabilidade do | Enxerto estrutural, aumentar ou
joelho; segmento deficiente cimentar, usar componente de
F3 Fémur - Perda dos apegos dos ligamentos colaterais de | charneira para reconstruir o condilo
um ou de ambos os condilos; grave perda éssea condilar | ou prato;
de ostedlise ou uma fratura cominutiva supracondiliana Necessérias hastes.
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Capitulo

MODELOS EXPERIMENTAIS

5.1 - Introducao

Este capitulo é dedicado a andlise experimental da colmatagdo dos defeitos ésseos no
fémur distal com diferentes técnicas cirdrgicas. Neste ambito desenvolveram-se modelos
experimentais com recurso a utilizagdo do fémur em material composito. Neste fémur foram
gerados de uma forma sequencial no condilo medial um conjunto de defeitos representativos
do tipo F1 e tipo F2. Diferentes técnicas de colmatacdo tais como: aumentos distais
metalicos, cimento Gsseo e enxerto 6sseo foram aplicadas através da realizagdo de cirurgias
'in-vitro", com objetivo de aferir as alteracoes de transferéncia de carga no fémur distal.
Para esta avaliagdo foram utilizados extensémetros aplicados na regido medial, anexa ao
defeito, e no lado lateral, tendo sido determinadas as extensoes principais para as diferentes
técnicas analisadas. Fstes modelos foram submetidos a um severo caso de carga
representativo da flexdo do joelho a 45° com uma reparticdo de carga entre o condilo medial
e lateral.

Os resultados das extensdes medidas foram utilizados para a avaliacdo do potencial efeito
de “stress-shielding” ou fratura éssea por fadiga devido sobrecarga localizada, assim como

para correlacdo com os modelos numéricos desenvolvidos no capitulo seguinte.
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5.2 — Materiais e métodos

O fémur utilizado nos ensaios experimentais é um osso em material compoésito da perna
esquerda, que estd disponivel comercialmente na Sawbones® Pacific Research Lab, Inc.,
Vashon Island, WA, USA com referencia 3306. Este modelo compdsito é feito por fibra de
vidro reforcada com resina epdéxido na sua estrutura externa e espuma de poliuretano no seu
interior, que de acordo com Condit et al [10], é um material adequado para reproduzir o
comportamento mecanico do osso humano.

O componente femoral utilizado foi o modelo P.F.C Sigma Modular Knee System (Depuy
International, Inc Johnson&Johnson — Warsaw / Indiana) (figura 5.1). Para este estudo
foram ainda utilizados dois tipos de aumentos metélicos distais: de 4mm e 12mm (figura 5.1)
em liga de crémio-cobalto (Cr- Co) (DePuy International, Inc. Johnson and Johnson

Warsaw /Indiana).

Figura 5.1 - Materiais utilizados nos ensaios experimentais. A. Fémur compésito. B. Componente

femoral. C. Aumento de 4mm. D. Aumento 12mm.

Além destes dois enxertos metdalicos foram ainda utilizados na colmatacao dos defeitos
6sseos o cimento 6sseo (CMWI1) e um enxerto ésseo no mesmo material do osso compésito
utilizado. Na tabela 5.1 encontra-se um resumo das caracteristicas técnicas dos componentes
e materiais utilizados.
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Tabela 5.1 - Resumo dos componentes usados. (n/a - ndo aplicdvel)

Componente Material Dimensao Fornecedor

Fibra de vidro e resina

Osso Compésito epdxido com espuma de Referéncia 3306 Sawbones
poliuretano
Componente Femoral Cr-Co-Mo 71mmrli\T/nIi Iél;jnil AP Depuy
Aumento de 4mm Co-Cr Tamanho 4 Depuy
Aumento de 12mm Co-Cr Tamanho 4 Depuy
Fibra de vidro e resina
Enxerto Osseo epéxido com espuma de 12mm x 30mm x 39mm Sawbones
poliuretano
Cimento Poli-metacrilato-metileno n/a DePuy
Componentes de . Componente estabilizado
polietileno Polietileno 10mm n/a

Por forma a realizar a avaliagdo comparativa entre os diferentes modelos procedeu-se
numa fase inicial a realizacdo dos cortes no fémur distal para implantacdo do componente
femoral. De seguida, e no mesmo modelo do fémur em material compésito geraram-se de
uma forma incremental dois tipos de defeitos distais, normalmente encontrados aquando da
revisdo, ou seja, defeito tipo F1 e o defeito tipo F2. Estes defeitos foram gerados através de
cortes realizados no condilo medial do fémur, primeiro o defeito tipo F1 com 4mm de altura
e de seguida foi gerado o defeito do tipo F2 com 12mm de altura.

Assim, estes defeitos foram colmatados com as seguintes técnicas e pela seguinte ordem
de ensaio:

12 - Fémur apenas com componente femoral cimentado sem defeito.

2° - Fémur com componente femoral e defeito tipo F1 colmatado com aumento metdlico
de 4mm.

3° - Fémur com componente femoral e defeito tipo F1 colmatado com cimento dsseo.

4° - Fémur com componente femoral e defeito tipo F2 colmatado com aumento metélico
de 12mm.

59 - Fémur com componente femoral e defeito tipo F2 colmatado com enxerto ésseo em
material composito.

A adaptacdo do modelo do fémur ao longo da sequéncia descrita anteriormente realizou-
se com a desmontagem e retirada do cimento 6sseo de forma cuidada de forma a evitar dano
no fémur e a permitir a montagem do modelo seguinte segundo a técnica cirurgica
recomendada. Todos os cortes dsseos assim como a colocagdo dos diferentes materiais na
colmatacao dos defeitos dOsseos seguiram as técnicas cirdrgicas descritas pelos fornecedores
dos implantes. Em todos os modelos para fixagdo do componente femoral foi utilizado um
manto de cimento ésseo com uma espessura média de 2mm.

Apé6s a colocagao do componente femoral no fémur distal (1° ensaio) procedeu-se a
colocacdo de duas rosetas de extensémetros. As posigdes dos extensémetros (figura 5.2)
foram selecionadas com a finalidade de medir as extensoes nas superficies medial e lateral do
fémur, tendo em consideragdo a necessidade de ndo entrar em conflito com a geracdo dos
diferentes defeitos e das técnicas de colmatacao aplicadas no mesmo modelo do fémur de

45



uma forma sequencial. Os extensémetros tri-axiais contém trés filamentos alinhados a 45 ©
entre eles mesmos, o que permite obter informagao suficiente para descrever completamente
as deformactes sobre as superficies dos modelos. Foram utilizados extensémetros tri-axiais
(KFG-3-120-D17-11L3M2S, Kyowa eletronico Instruments Co, Ltd, Tdéquio, Japao). A
implementacdo dos extensometros na superficie dos modelos requer uma pré-preparacao da
superficie. Logo, a superficie femoral foi lixada com uma lixa P400 e limpa com &lcool.
Depois disso, uma pequena por¢ao de cola foi aplicada nas costas dos extensémetros e de
seguida foram colocados sobre o fémur, premindo-o contra a superficie do fémur no local
pretendido. Depois disso, cada extensémetro foi identificado de acordo com a posicdo que
ocupa no modelo, bem como os filamentos que saem destes, de modo a identifica-los
facilmente. Todos os extensémetros foram conectados ao sistema PXI 1050 da National
Instruments de aquisicdo de dados, o qual por sua vez foi ligado a um computador, onde os
resultados foram armazenados e processados por uma aplicagdo Lab View Signal Express.

B

Referéncia do plano femoral

Figura 5.2 - Localizacao dos extensémetros no fémur. A. Extensémetro medial. B. Extensémetro
lateral.

Para a avaliagdo experimental procedeu-se na fase inicial aos cortes dsseos que tentaram
reproduzir dois defeitos dsseos tipo F1 e tipo F2.

O procedimento cirirgico foi realizado seguindo a metodologia normal de um
procedimento cirdrgico num paciente. Inicialmente foram realizados os cortes para a
colocacdo do componente femoral sem defeitos Osseos utilizando o instrumental do
fornecedor do implante.

Apés a preparagio de cada modelo do fémur com a correspondente associacio
defeito/técnica de colmatagao, este foi montado sobre o equipamento de ensaio. Para isso a
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zona proximal do fémur previamente seccionada foi rigidamente ligada a haste mével do
cilindro pneumético do equipamento de ensaio como mostra a figura 5.3.

Cilindro Pneumatico

Célula de Carga
Guia Mével

Figura 5.3 - Maquina dos ensaios.

A orientacdo do fémur apds a sua montagem no equipamento de ensaio foi de o seu eixo
anatémica realizar um angulo de 45° com a zona de apoio do componente femoral (figura
5.4). Esta orientagdo tenta reproduzir uma condigdo de carga fisiologica durante ciclo de
marcha. Esta orientagdo associada ao dipositivo de apoio de componente femoral (figura
5.4), onde uma reparticio da forga de reagdo é realizada através de barra cilindra
posicionada a diferentes distdncias do condilo medial e lateral permite a geracdo de esforgos
de flexao e torcao sobre a zona do defeito dsseo.

Figura 5.4 — Carga aplicada e adaptador utilizado para repartir a mesma.

A forca de compressao exercida pelo equipamento no fémur proximal é representativa de
3 vezes o peso do corpo de uma pessoa com 70Kg, ou seja, uma carga de 2100N [11,12]. Esta
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carga origina uma forga de reagdo no condilo medial do componente femoral de 1260N (60%)
e uma forga de reacdo no condilo lateral de 840N (40%). Esta repartigao 60%-40% esté
diretamente relacionada com a distancia da barra cilindrica, inferiormente ao prato tibial, ao
condilo medial e condilo lateral assegurada pela construcgao visivel na figura 5.4.

Para cada modelo ensaiado foram repetidos 5 carregamentos de acordo com a sequéncia
mostrada na tabela 5.2, com base na descricio dada por Finlay et al [13]. Note-se que cada
uma das sequéncias de carga foi repetida 5 vezes para cada modelo num total de 25 ensaios.

Tabela 5.2 - Sequéncia do processo.

Passo Definicao

>

Condicionamento a carga de ensaio

Calibragao dos extensémetros

Carga

Estabilizagdo da carga sobre o modelo

Guardar valores dos extensémetros

Descarregar

QEE|D|Q|=

Pausa entre as medigbes

Na figura 5.5 estdao representados os diferentes modelos experimentais associados a cada
técnica de colmatacdo dssea analisada durante a fase de carregamento.

Figura 5.5 - Implantes utilizados nos ensaios experimentais. A. Componente femoral - sem defeito
6sseo. B. Aumento metélico de 4mm — defeito F1. C. Cimento Osseo 4mm — defeito F1. D. Aumento

metélico de 12mm — defeito F2. E. Enxerto 6sseo — defeito F2.
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A partir das extensdes medidas com os extensémetros tri-axias em cada modelo ensaiado
foram calculadas as extensGes principais minimas e as extensdes principais maximas
associadas a localizagdo de cada extensémetro, com recurso as seguintes expressoes (5.1 e
5.2), que relaciona a extensoes medidas nos trés extensémetros €., €, e €. a 45° de cada

roseta com as extensoes principais €1 e 3.

£1=0,5(, + &) + 0,5\ (e, — €)% + ey, —ec —£4)?  (5.1)

g3 =0,5(cq + &) — 0,5\ (ea — €)% + (2e, — e — €)% (5.2)

Foi calculada para cada uma das extensdes principais maximas o valor médio e respetivo
desvio padrao dos cinco carregamentos efetuados no modelo para cada tipo de técnica. Estas
extensbes principais foram comparadas entre os diferentes modelos analisados e também
utilizadas para corelagao com os resultados dos modelos experimentais.

5.3 — Resultados

Apébs os testes experimentais, os dados recolhidos foram tratados, a fim de calcular as
médias das extensoes principais e os desvios padrao obtidos com os extensémetros em cada
ensaio. Na tabela 5.3 sdo apresentados os valores médios das extensoes principais minimas e
méximas nos cinco modelos ensaiados e respetivos desvios padrao.

Tabela 5.3 — Valores das extensdes principais minimas (£3) e maximas (e1) (1x10°m/m)

Sem Defeito Aumento 4mm | Cimento 4mm | Aumento 12mm Enxerto Osseo
Extensémetro
Média o Média o Média o Média o Média o
. el 270 22,62 458 8,26 410 74,81 302 11,71 544 17,17
Medial

€3 130 | 29,75 209 7,40 178 21,90 -43 28,88 -520 1,71
el 413 17,46 252 4,93 87 10,94 223 17,06 313 11,00
€3 | -144 | 34,27 | -232 15,68 | -170 | 36,04 | -265 54,15 -221 12,63

Lateral

O desvio padrao das extensoes principais foi em média 13% dos valores médios medidos.
O modelo que apresentaram os desvios padrdo mais elevados relativamente a média foi o
modelo sem defeito ou seja apenas com o componente femoral com um valor de 23.8%.
Todos os restantes modelos apresentaram valores significativamente inferiores.

Na figura 5.6 e figura 5.7 encontra-se representado graficamente os valores médios e
respetivos desvios padrao das extensoes principais medidas nos diferentes modelos. Na
Figura 5.6 relativa as extensOes principais méximas, o modelo que apresentou as extensoes
mais elevadas no lado medial (lado do defeito) foi 0 modelo com enxero désseo de 12mm com
um valor médio de 554x10°m/m e o que apresentou o valor mais reduzido foi o modelo sem
defeito com um valor médio de 270x10°m/m. A diferenca média entre estes dois modelos é
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superior a 100%. Os modelos relativos ao defeito do tipo F1 (4mm) apresentaram valores
médios aproximados entre 410 e 458x10°m/m.
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Figura 5.6 - Valores médios e desvios padrao das extensdes principais maximas (e1)

No lado lateral foi o modelo sem defeito que apresentou as extensoes principais maximas
mais elevadas com um valor médio de 413x10°m/m e o que apresentou o valor mais
reduzido foi o modelo com defeito tipo F1 colmatado com cimento d6sseo com um valor
médio de 87x10°m/m. A diferenca média entre estes dois modelos é superior a 300%. Os
modelos relativos ao defeito do tipo F1 (4mm) apresentaram valores médios bastantes
distintos entre 87 e 252x10°m/m, ou seja, uma diferenga de 189%. Os modelos relativos ao
defeito do tipo F2 (12mm) apresentaram valores médios entre 222 e 313x10°m/m, ou seja,
uma diferenca de 40%.
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Figura 5.7 — Valores médios e desvios padrdo das extensoes principais minimas (&3)
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Na Figura 5.7 relativa as extensdes principais minimas, o modelo que apresentou as
extensoes nominais mais elevadas no lado medial (lado do defeito) foi o modelo com enxerto
6sseo de 12mm com um valor médio de -520x10°m/m e o que apresentou o valor mais
reduzido foi o modelo com aumento metalico de 12mm com um valor médio de -43x10°m/m.
A diferenga média entre estes dois modelos é superior a 10 vezes. Os modelos relativos ao
defeito do tipo F1 (4mm) apresentaram valores médios muito proximos entre 177 e 209x10°
m/m. No lado lateral foi o modelo sem defeito que apresentou as extensdes principais
minimas mais baixas com um valor médio de -144x10°m/m e o que apresentou o valor mais
elevado foi o modelo com defeito tipo F2 colmatado com aumento metdlico de 12mm com
um valor médio de -265x10°m/m. A diferenca média entre estes dois modelos é superior a
80%. Os modelos relativos ao defeito do tipo F1 (4mm) apresentaram valores médios
entre -169 e -231x10°m/m, ou seja, uma diferenca de 36%. Os modelos relativos ao defeito
do tipo F2 (12mm) apresentaram valores médios muito semelhantes entre -221 e -265x10°
m/m, ou seja, uma diferenca inferior 18%.

5.4 — Discussao

Analisando os valores do desvio padrao obtidos nos ensaios e apresentados na tabela 5.3,
verifica-se que o desvio médio é ligeiramente superior aos encontrados em estudos com mo
mesmo tipo de osso compdsito [6,14,15,16,17,18]. Este facto pode ter como origem o sistema
de apoio do componente tibial de modo a assegurar a reparticao de carga entre o condilo
femoral medial e lateral, pois este sistema apresentava alguma instabilidade que pode ter
gerado uma variacao adicional das extensoes medidas.

No lado medial, ou seja, o lado do defeito dsseo os modelos com defeitos ésseos do tipo
F1 e F2 apresentam um aumento nominal das extensbes principais maximas e minimas
relativamente ao modelo sem defeito 6sseo para todas as técnicas utilizadas, a excegao da
extensdo principal minima na técnica com aumento metalico de 12mm. Este aumento
generalizado das deformacgoes principais para as diferentes técnicas ensaiadas parece afastar
qualquer risco de um fendémeno de “stress-shielding”, ou seja, um risco de perda de
densidade dssea longo termo. No entanto, este comportamento pode apresentar algum risco
de fadiga e fratura Ossea associada a sobrecarga localizada, estando este risco mais presentes
no caso da utilizagdo de enxerto ésseo, pois foi o que mais nominalmente aumentou as
extensoes principais. Neste caso e de forma a evitar este efeito de sobrecarga localizada
parece prudente em termos clinico o paciente evitar a realizagdo de carga total sobre o
joelho num periodo imediato a cirurgia de revisdo com utilizacdo de enxerto désseo.

No lado lateral ou seja o lado oposto ao defeito dsseo os modelos com defeitos 6sseos do
tipo F1 e F2 apresentam em geral uma diminuicdo das extensbes principais maximas
relativamente ao modelo sem defeito 6sseo para todas as técnicas de colmatacao utilizadas,
sendo a reducdo mais importante a observada no modelo com defeito tipo F1 colmatado com
cimento 6sseo. Relativamente as extensoes principais minimas as diferengas nominais entre

os modelos com defeito e o modelo sem defeito foi inferior a 120x10°m/m, o que de facto em
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termos reais nao parece significar uma grande alteracdo da transferéncia das cargas de
compressao entre os diferentes modelos. No entanto, as redugbes observadas nas extensoes
principais méximas superiores a 100x10°m/m parecem indicar a presenca de um risco do
fenémeno de “stress-shielding” em todas as técnicas e principalmente na técnica de
colmatacao do defeito F1 com cimento ésseo, ou seja, um risco de perda de densidade dssea
longo termo.
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Capitulo

MODELOS NUMERICOS

6.1 - Introducao

O método dos elementos finitos (MEF) é uma das ferramentas mais importantes na
analise estrutural.

E um método matemético de anélise e resolucio, quase sempre aproximada, de problemas
cientificos e de engenharia. O MEF é utilizado, na generalidade das vezes, em problemas
para os quais ndo se conhece uma solugdo exata que possa ser expressa de forma
matematica. Como tal, o método dos elementos finitos é um método numérico e ndo um
método analitico. O método permite determinar o estado de tensdo e/ou deformagdo dos
tecidos, relacionando-o com processos bioldgicos de crescimento dsseo, remodelacao e
tratamento de fraturas e possibilitando, ainda, testar e otimizar o desempenho, a curto e
longo prazo, de dispositivos ortopédicos, tais como préteses para articulagoes, fixadores
internos e externos de fraturas, etc.

Neste capitulo procedeu-se ao desenvolvimento de modelos numéricos de elementos finitos
que procuram replicar os modelos avaliados experimentalmente. Estes modelos foram
submetidos ao mesmo caso de carga, aplicado nos modelos experimentais. Estes modelos
numéricos permitiram a avaliacdo de pardmetros biomecanicos nao passiveis de avaliagao
com recurso aos modelos experimentais desenvolvidos no capitulo anterior, tais como os
niveis de deformacao no osso esponjoso sob o defeito dsseo e componente femoral e a tensao
instalada no cimento 6ésseo utilizado para fixagdo do implante. Foram assim analisadas as
deformagoes principais no osso cortical e esponjoso na vizinhanca do defeito, assim como os
niveis da tensdo de von Mises no cimento o6sseo. Estes mesmos modelos foram ainda
comparados com os modelos experimentais de forma a avaliar o seu nivel correlacao.
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6.2 — Materiais e métodos

6.2.1 — Modelos geométricos

Os modelos geométricos do fémur e componente femoral foram fornecidos ja modelados e
com base no trabalho prévio desenvolvido por Completo et al [6]. Em complemento foram
modelados os dois aumentos distais recorrendo a ferramentas de modelagdo geométrica,
replicando as dimensées dos aumentos de 4 e 12mm utilizados na parte experimental.

Com base nestes modelos geométricas elementares, foram gerados os modelos de conjunto
associadas as diferentes técnicas analisadas experimentalmente, ou seja a colmatacdo dos
defeitos femorais do tipo F1 e F2. Para a geragdo destes modelos de conjunto, assim como a
geracdo geométrica do manto de cimento entre componente femoral e a fémur distal utilizou-
se o software CAD CatiaV5® (Dassault Systems, USA). A modelacio da geometria da
revisdao do fémur e dos seus componentes é uma tarefa complicada, visto que os ossos e
restantes componentes tém um elevado grau de complexidade na sua geometria.

Em complemento dos cinco modelos geométricos que replicaram os modelos analisados
experimentalmente procedeu-se a geracao adicional de mais cinco novos modelos em que
nestes modelos foi adicionada uma haste femoral “press-fit” com as dimensoes de ¢16 mm x
175 mm (P.F.C Sigma Modular Knee System (Depuy International, Inc Johnson&Johnson —
Warsaw / Indiana). Esta adicdo da haste femoral visou avaliar qual o seu efeito no
comportamento biomecanico associado a cada técnica. Na tabela 6.1 encontram-se descritos
os modelos analisados com e sem haste femoral.

Tabela 6.1 - Modelos analisados.

Designacao L
do modelo Descricao Haste
SACH Fémur apenas com componente femoral cimentado sem defeito Sim
SASH Fémur apenas com componente femoral cimentado sem defeito Nao
A4CH Fémur com defeito tipo F1 com aumento metélico de 4mm Sim
A4SH Fémur com defeito tipo F1 com aumento metélico de 4mm Nao
CICH Fémur com defeito tipo F1 colmatado com cimento ésseo Sim
CISH Fémur com defeito tipo F1 colmatado com cimento ésseo Nao
A12CH Fémur com defeito tipo F2 com aumento metalico de 12mm Sim
A12SH Fémur com defeito tipo F2 com aumento metalico de 12mm Nao
ENCH Fémur com defeito tipo F2 colmatado com enxerto ésseo Sim
ENSH Fémur com defeito tipo F2 colmatado com enxerto dsseo Nao

Na figura 6.1 encontra-se uma representagdo esquematica dos modelos com e sem haste
femoral. Igualmente na figura 6.2 encontram-se representados os diferentes modelos
associados a cada técnica de colmatagido analisada.
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Modelos sem haste femoral Modelos com haste femoral

Osso cortical

Haste femoral

Componente femoral

Cimento 6sseo

Figura 6.1 - Representacao esquematica dos modelos com e sem haste femoral.

Sem defeito Defeito tipo F1 Defeito tipo F2

Referéncia do plano femoral

Sem defeito Aumento 4mm Cimento 4mm Aumento 12mm Enxerto ésseo

d 48 84

Figura 6.2 - Diferentes modelos associados a cada técnica de colmatacio analisada.

6.2.2 — Modelos numéricos

Com base nestes modelos geométricos anteriores foram gerados os modelos numéricos
através da geracao de malha de elementos finitos diretamente no software CatiaV5. Numa
primeira fase procedeu-se a geracdo de malha de superficie com elementos triangulares para
cada componente de cada modelo, e posteriormente foram geradas as malhas de elementos
sélidos tetraédricos (4 nos). De seguida foram definidas as condigdes de contacto entre os
diferentes componentes que constituem os modelos. Considerou-se que todas as interfaces
entre os diferentes componentes estavam em perfeito contacto e rigidamente ligadas entre si,
com a excecdo do enxero 6sseo de 12mm que foi considerado em perfeito contacto com um
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coeficiente de atrito de 0.3 [6] através da ferramenta ‘Contact Connection Property
(CatiaVh). Relativamente ao comportamento mecénico dos materiais utilizados estes foram
considerados isotropicos e com um comportamento linear elastico, sendo esta uma
aproximagcao a realidade muitas vezes utilizadas em estudos idénticos. [6, 16] Na tabela 5.2
encontram-se indicados os médulos de elasticidade e coeficiente de Poisson associado a cada

material /componente dos modelos numéricos.

Tabela 6.2 - Propriedades mecénicas dos modelos utilizados [6].

Designacao do . Moédulo de Coeficiente
Material . i

Componente Elasticidade (GPa) de Poisson

Fibra de vidro — Resi
Osso Cortical ora €e Vl, ?O o 12,4 0,3
epoxido

Osso Esponjoso Espuma de poliuretano 0,104 0,3
Haste Titanio 110 0,3
Componente Femoral Co-Cr 220 0,3
Aumento Metélico Co-Cr 220 0,3
Cimento Poli-metacrilato-metileno 2,28 0,3

A fim de selecionar o ntimero de elementos e dimensao média da aresta do elemento a
utilizar nos modelos numéricos procedeu-se previamente a um estudo de convergéncia de
malha. Para este estudo utilizou-se apenas o modelo do fémur sem defeito dsseo (SASH) em
que foi aplicada uma carga de 1260N no condilo medial e 840N no condilo lateral. Nestes
modelos para cada refinamento de malha foi avaliado o deslocamento méximo no modelo,
tendo sido calculado para cada tamanho médio de elemento o erro relativo ao deslocamento
maximo do modelo mais refinado, ou seja, com o maior niimero de elementos. Considera-se
uma malha adequada quando o deslocamento do modelo ndo se altera significativamente
com o aumento do nimero de elementos.

Na tabela 6.3, encontram-se assinalados os diferentes modelos gerados com o tamanho
médio do elemento, assim como o ntmero de elementos, nimero de nds, deslocamento
maximo e o erro relativo em percentagem ao modelo mais refinado. (correspondente ao
modelo com tamanho médio da aresta do elemento de 1mm).

Tabela 6.3 - Caracteristicas dos modelos numéricos analisados para a escolha de malha.

Dimensao da Niimero de Nimero de Deslocamento Erro

Malha (mm) Noés Elementos Méximo Relativo
1 238888 1070282 5,72456 0,00%
1,5 107713 466393 5,70618 0,32%
2 65530 280009 5,68895 0,63%
2,5 46587 196460 5,67962 0,79%
3 40980 171607 5,66798 1,00%
4 32945 136968 5,63345 1,62%
5 29484 122465 2,55691 123,89%

Na seccao resultados deste capitulo é apresentada a curva de convergéncia do
deslocamento maximo para os diferentes niveis de refinamento de malha dos modelos. Como
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apresentado e discutido posteriormente, decidiu-se selecionar elementos com tamanho médio
de 2mm de aresta, para todos os modelos numéricos implantados. Apds esta andlise
preliminar procedeu-se a geragdo da malha para os modelos relativos as diferentes técnicas
de colmatacdo, encontrando-se o nimero de elementos e nés para cada modelo indicado na

tabela 6.4.

Tabela 6.4 - Numero de elementos e nés dos modelos analisados.

Modelo do Implante Nimero de Noés Nimero de Elementos
SACH 67486 288720
SASH 60945 259256
A4CH 67912 290932
A4SH 61107 259774
CICH 58731 250727
CISH 51991 219737

A12CH 59413 253328
A12SH 52563 221803
ENCH 59965 255269
ENSH 53264 224602

As condigbes de fronteiras utilizadas nos modelos numéricos foram equivalentes as
condigoes utilizadas nos modelos experimentais descritos no capitulo anterior. Assim,
considerou-se um encastramento rigido da zona proximal do fémur, tendo sido aplicada uma
a carga de 2100N corresponde a posicao de pé apoiado a 45% do ciclo de marcha, sendo esta
repartida entre o condilo femoral medial com o valor de 1260N, representando 60% do valor
de carga total e no condilo lateral com o valor de 840N, representado 40% do valor de carga
total aplicado. Estas cargas foram aplicadas diretamente nas superficies condilares do
componente femoral, como esquematizado na figura 6.3.

W// ///A Encastramento

Figura 6.3 - Representacgao esquematica das direcoes das forgas e restrigoes aplicadas.
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Os resultados analisados apds as simulacOes, centraram-se nas deformacgoes principais

méximas e minimas no osso cortical ao longo dos alinhamentos assinalados e

esquematicamente representados na figura 6.4. Esta andlise permitird avaliar como as
diferentes técnicas alteram a reparticdo de carga e logo o estimulo mecénico no osso cortical,

permitindo avaliar potenciais zonas de reabsor¢ao éssea ou faléncia a fadiga por sobrecarga
localizada.
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Figura 6.4 - Representagao esquematica dos alinhamentos analisados no cortex distal do fémur.

De forma andloga e tendo em consideracdo que o principal motivo de faléncia da
artroplastia resulta da faléncia da capacidade de suporte do osso esponjoso a compressao
foram analisados as deformagoes principais minimas (de compressao) no 0sso esponjoso
inferiormente ao componente femoral [11]. Foram analisados os gradientes de deformagoes ao
longo de toda a superficie do osso esponjoso em contacto com o componente femoral, assim

como ao logo dos alinhamentos antero-posterior no lado medial e lateral como assinalados na
figura 6.5.

TR v
i

TS

Condilo Medial
Condilo Lateral

Figura 6.5 - Representacdo esquemaética dos alinhamentos das deformagdes principais minimas
analisados no 0sso esponjoso.

Igualmente de forma a avaliar o risco de fratura associado ao cimento désseo foram
avaliadas as tensoes de von Mises no manto de cimento 6sseo para os diferentes modelos. A

tensdo limite de fadiga do cimento ésseo é de aproximadamente 10MPa [19], no entanto
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Cipolleti e Cook reportaram que a uma temperatura de 37°C e para um numero ciclos
superiores a 10 milhoes, o limite de fadiga é de cerca de 6MPa [20]. Assim, foi também
determinado para cada modelo analisado o volume de cimento ésseo com tensbes de von
Mises superiores 6MPa e 10 MPa, respetivamente.

6.3 — Resultados

6.3.1 — Resultados da convergéncia de malha

Na figura 6.6 estdo representados os valores do deslocamento méaximo para cada
dimensao média de aresta de elemento. Como se pode observar a partir de uma dimensao
média de elemento de 3mm o erro relativo do deslocamento relativamente ao modelo mais
refinado ¢ inferior a 1%. Como mencionado antes, considera-se uma malha adequada quando
o seu deslocamento nao se altera significativamente com o aumento do ndmero de
elementos. Assim, utilizou-se a dimensdo média de aresta de elemento de 2mm, pois tem um
erro relativo inferior a 0.7%. Poderfamos ter escolhido a malha com tamanho de 2,5mm,

contudo o tempo de simulacao diferia pouco e optou-se pela malha mais refinada.
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Figura 6.6 - Grafico do deslocamento em func¢ao do nimero de elementos.

6.3.2 - Comparacao modelos numéricos versus experimentais

Os resultados das extensOes principais medidas nos modelos experimentais foram
comparados com as deformacOes principais avaliadas nos modelos numéricos na localizacao
equivalente aos extensémetros para os modelos sem haste. Na tabela 6.5 encontram-se
indicados os valores médios das extensdes (experimental) e os valores das deformagoes
(numérico), assim como o desvio relativo em percentagem entre estes. A maior diferenca da
deformacao principal maxima entre os modelos numéricos e os modelos experimentais situa-
se no modelo com cimento de 4mmn no lado lateral, e chega a um erro relativo de 244%.
Ainda em relacdo as deformagbes principais méaximas, o modelo que apresenta a menor
diferenca entre modelos numéricos e modelos experimentais é o modelo com componente
femoral cimentado sem defeito e encontra-se igualmente no lado lateral com um erro relativo
de 5%.
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Relativamente as deformagdes principais minimas, a maxima diferenca nominal entre os
modelos numéricos e os modelos experimentais situa-se no modelo com aumento metdalico de
4mm, no lado medial, e tem um erro relativo de 77%. O mesmo modelo apresenta a
diferenca minima nas deformagoes principais minimas e esté situado no lado lateral com um
erro relativo de 3%. Como se pode observar o desvio relativo variou entre 3% e 244%,
revelando alguma limitagdo dos modelos numéricos em replicarem o comportamento de

alguns modelos experimentais.

Tabela 6.5 - Comparacao entre os modelos numéricos e experimentais.

Numérico Experimental Erro Relativo (%)
1 M 302 269 12
e3 M 37 130 72
Sem Defeito
el L 392 413 5
3 L -223 -144 55
el M 384 457 16
3 M 47,5 209 7
Aumento 4mm
el L 331 252 32
e3 L -238 -232 3
el M 185 410 55
=3 M 101 178 43
Cimento 4mm
el L 300 87 244
3 L -235 -170 38
el M 218 302 28
e3 M -74 -43 74
Aumento 12mm
el L 286 223 28
e3 L -236 -265 11
el M 371 544 32
. e3 M -202 -520 61
Enxerto Osseo
el L 277 313 12
3 L -238 -221 8

De forma a avaliar o nivel de correlacdo entre os resultados dos modelos numeéricos e
experimentais foi tracada a reta de correlagdo que se encontra na figura 6.7. O valor de
correlagdo R? foi de 0,81, sendo a inclinagdo da reta de 0.76x10°m/m e a interseccdo de
4.97x10°m/m.

y = 0,7694x + 4,97

g
R? = (,8132 |5
Eivivy E
AR o ? }
200 S
¢ ’0 Experimental
-600 200 400 600

Figura 6.7 — Reta de correlagio entre os valores das extensdes/deformacgoes dos modelos numéricos e

experimentais.
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6.3.3 — Deformacées principais no osso cortical

As deformagdes principais méximas (1) e minimas (£3) no lado medial e no lado lateral
ao longo dos alinhamentos a 8,5mm, 185mm e 28 5mm de distdncia para o plano de
referéncia distal estdo representadas na figura 6.8.
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Figura 6.8 - Deformacdes principais méximas (e1) e minimas (£3) no lado medial e no lado lateral ao
longo dos alinhamentos tragados a 8,5mm, 18,5mm e 28 5mm.

Na anélise as deformagoes principais maximas ao longo do alinhamento situado a 8 5mm
do plano de referéncia, na situagdo com e sem haste ndo exibiram diferengas significativas
entre as diferentes técnicas analisadas. O valor maximo de 469x10°m/m ocorreu no modelo
sem defeito 6sseo (SASH) na zona anterior do lado medial. Na andlise as deformacoes
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principais minimas no mesmo alinhamento, encontram-se diferencas significativas
relativamente ao modelo sem defeito, apenas para as técnicas associadas ao defeito do tipo
F1 no lado medial com e sem haste. A diferenca nominal maxima foi de 98x10°m/m,
representando 48% relativamente ao modelo sem defeito. Nao se encontram diferencas entre
ambas as técnicas associadas ao defeito do tio F1.

Na anélise as deformagbes principais maximas e minimas no lado lateral para os modelos
com haste e sem haste ao longo do alinhamento situado a 18,5mm do plano de referéncia,
estas nao exibiram diferencas significativas entre as diferentes técnicas analisadas. Os valores
maximos ocorreram em todos os modelos analisados na situacdo sem haste na zona central
do alinhamento A-P. No lado medial para as deformagoes principais maximas verifica-se um
comportamento distinto do modelo com enxerto désseo relativamente aos restantes modelos.
Este apresentou valores superiores de deformagdo na zona anterior com o valor maximo de
561x10°m/m a ocorrer na situacdo sem haste, sendo superior em 60% relativamente ao
modelo com haste. No lado medial para as deformactes principais minimas, o modelo com
aumento metalico de 12mm (A12SH) foi o que apresentou um comportamento mais distinto
relativamente aos restantes modelos, com o valor méximo de -387x10°m/m a ocorrer na
zona anterior na situagdo sem haste, a colocagdo da haste no mesmo modelo originou uma
reducao de 43% destas deformagoes.

Na anélise as deformagbes principais maximas e minimas no lado lateral para os modelos
com haste e sem haste ao longo do alinhamento situado a 28,5mm do plano de referéncia,
estas nao exibiram diferengas significativas entre as diferentes técnicas analisadas. O valor
maximo das deformacgdes principais méximas ocorreu em todos os modelos analisados na
situagao sem haste com um valor maximo de 424x10°m/m na zona central do alinhamento
A-P, enquanto nas deformacoOes principias minimas ocorreu na zona anterior com um valor
méaximo de -996x10°m/m. No lado medial para as deformagdes principais méximas e
minimas na situagdo com haste nao se verifica diferencas significativas entre as diferentes
técnicas. JA no mesmo lado na situagao sem haste verifica-se valores para ambos os tipos de
deformacoes principais mais elevados que no modelo com haste para todos os modelos, sendo
que o modelo com aumento metdlico de 12mm (A12SH) tem um comportamento mecanico
ligeiramente distinto dos restantes modelos.

As deformagoes principais maximas (g1) e minimas (e3) analisadas ao longo dos
alinhamentos verticais no lado medial e no lado lateral estdo representadas na figura 6.9.
Para ambos os tipos de deformagoes principais nas situagbes com e sem haste nao se
identificaram diferencas significativas entre as diversas técnicas analisadas em ambos os
lados. No entanto, evidencia-se de forma clara que para ambos os tipos de deformacgoes
principais, os modelos na situacao sem haste exibiram sistematicamente valores mais
elevados de deformagao em aproximadamente de 100% do valor médio da situacdo com
haste.
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Figura 6.9 - Deformagdes principais méximas (g1) e minimas (£3) ao longo dos alinhamentos

verticais do lado medial e do lado lateral.

6.3.4 — Deformacoes principais minimas no osso esponjoso

As deformagbes principais maximas (g1) e minimas (£3) ao longo dos alinhamentos

situados no condilo medial e no condilo lateral do osso esponjoso estdo representadas na

figura 6.12.
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Figura 6. 10 - Deformagdes principais maximas (1) e minimas (£3) ao longo dos alinhamentos

situados no condilo medial e no condilo lateral do osso esponjoso.
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Aumento 12mm  Cimento 4mm Aumento 4mm Sem Defeito

Enxerto Osseo

Na andlise as deformagoes principais minimas no osso esponjoso no lado lateral para os
modelos com haste e sem haste, estas ndo exibiram diferencas significativas entre as
diferentes técnicas analisadas, sendo que os valores nominais maximos ocorrem nas
extremidades do alinhamento. No entanto, verifica-se que os valores maximos de deformacao
no modelo com haste sdo significativamente mais baixos que na situacao sem haste, sendo a
reducao na ordem do 100% nas extremidades do alinhamento analisado. No lado medial,
todas as técnicas associadas ao defeito do tipo F1 e F2 exibiram um comportamento
mecanico distinto do modelo sem defeito (SASH). As menores diferengas de deformacao
estdo associadas as técnicas do defeito tipo F1 enquanto as maiores diferencas estao
associadas ao defeito tipo F2. O pico de deformacdo exibido na figura pra a técnica de
enxerto 64sseo estda associado a uma singularidade geométrica na zona de transicdo do
enxerto para o fémur. No entanto, este modelo foi aquele que mais aumentou a deformagao
no 0sso esponjoso ao longo do alinhamento relativamente ao modelo sem defeito.

Vista Anterior Vista Distal Vista Posterior
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Figura 6.11 - Gradiente das deformagctes principais minimas nos modelos sem haste.
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Aumento 12mm  Cimento 4mm Aumento 4mm Sem Defeito

Enxerto Osseo

O modelo com aumento metalico de 12mm foi o que maior reducdo de deformagdes
originou relativamente ao modelo sem defeito, sendo na situagdo com haste que esta redugao
se torna mais importante com um valor nominal de reducao de aproximadamente 250x10
m/m, o representa aproximadamente de 80%. Para todos as técnicas a situagdo com haste
exibiu deformagoes nominais menores que a situacdo sem haste sendo em média a redugao
proxima de 100%.

Os gradientes das deformactes principais minimas nos modelos sem haste encontram-se
representados na figura 6.11.

Vista Anterior Vista Distal Vista Posterior
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Figura 6.12 - Gradiente das deformagdes principais minimas nos modelos com haste.

Analisando os gradientes das deformagdes principais minimas ndo encontramos uma
diferenca significativa nos modelos responsaveis pela colmatacao do defeito tipo F1, quando
comparados com o modelo sem defeito 6sseo. J& em relagdo aos modelos responsaveis pela
colmatacao do defeito tipo F2, nota-se que o modelo com enxerto Osseo apresenta
deformagoes principais minimas, na zona do enxerto, superiores ao modelo sem defeito, esse

aumento é superior a 16 vezes na zona do enxerto.
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O modelo sem defeito dsseo apresenta um pico de £3 de -8863x10° m/m, o modelo com
aumento metalico de 4mm tem pico de €3 de -8744x10° m/m, o modelo com cimento de
4mm apresenta como valor méximo de 3 de -8740x10° m/m, o modelo com aumento
metdlico de 12mm apresenta um pico de €3 de -6620x10° m/m e o modelo com enxerto
6sseo tem pico de €3 de -149176x10° m/m.

Os gradientes das deformagoes principais minimas nos modelos com haste encontram-se
representados na figura 6.12. Analisando os gradientes das deformacoes principais minimas
nao encontramos uma diferenca significativa nos modelos responsaveis pela colmatacao do
defeito tipo F1, quando comparados com o modelo sem defeito 6sseo. J4 em relagdo aos
modelos responsaveis pela colmatagao do defeito tipo F2, nota-se que o modelo com enxerto
Osseo apresenta deformacgoes principais minimas, na zona do enxerto, superiores ao modelo
sem defeito, esse aumento é superior a 25 vezes. O modelo defeito 0sseo apresenta um pico
de €3 de -4792x10° m/m, o modelo com aumento metdlico de 4mm tem pico de €3 de -

3953x10° m/m, o modelo com cimento de 4mm apresenta como valor maximo de £3 de

4065x10° m/m, o modelo com aumento metédlico de 12mm apresenta um pico de €3 de -
4421x10° m/m e o modelo com enxerto 6sseo de 12mm tem pico de €3 de -123745x10°
m/m. Estes valores sdo significativamente inferiores aos valores na situagdo sem haste

descritos previamente.

6.3.5 — Tensao de von Mises no cimento 6sseo

As tensoes de von Mises no cimento ésseo dos modelos sem haste estdo representadas na
figura 6.13.

As tensdes de von Mises mais elevadas situam-se no bordo do cimento dsseo em todas as
técnicas, exceto para a técnica com enxerto 6sseo. Na técnica com enxerto ésseo os valore
mais elevados da tensdo de von Mises no cimento situam-se precisamente na regiao do
enxerto.

O cimento associado ao modelo sem defeito 6sseo apresenta um pico de tensdo de von
Mises de 17,5MPa, com 1,48% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 0,93%
superior a 10MPa. A técnica com aumento metéalico de 4mm apresenta um pico de tensdo de
von Mises de 17,7MPa, com 1,63% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 1%
superior a 10MPa. A técnica para o defeito F1 colmatada com cimento exibe um pico de
tensao de von Mises de 18,5MPa, com 1,64% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e
com 1,04% superior a 10MPa. Pra a técnica com aumento metédlico de 12mm o pico de
tensao foi de 17,8MPa, com 1,63% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 1,07%
superior a 10MPa. Por tltimo, o cimento associado ao modelo com enxerto dsseo teve um
pico de tensao de von Mises de 34,6MPa, com 2,35% do volume de cimento entre 6MPa e
10MPa e com 4% superior a 10MPa.

As tensoes de von Mises no cimento 6sseo dos modelos com haste estdo representadas na
figura 6.14.

O cimento associado ao modelo sem defeito ésseo apresenta um pico de tensdo de von
Mises de 10,2MPa, com 0,77% do volume de cimento entre 6MPa ¢ 10MPa e com 0,11%
superior a 10MPa. No caso do aumento metalico de 4mm o valor de pico de tensdo de von
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Aumento 12mm Cimento 4mm Aumento 4mm Sem Defeito

Enxerto Osseo

Mises foi de 11,2MPa, com 0,90% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 0,11%
superior a 10MPa. No modelo com cimento de 4mm o pico de tensdao de von Mises foi de
11,1MPa, com 0,87% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 0,16% superior a
10MPa. Na técnica com aumento metdlico de 12mm o pico de tensao foi dell,2MPa, com
0,90% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 0,17% superior a 10MPa. Por
ultimo, o pico de tensdao de von Mises no modelo com enxerto 6sseo foi de 26,6MPa, com
1,70% do volume de cimento entre 6MPa e 10MPa e com 3,28% superior a 10MPa.
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Figura 6.13 - Tensoes de von Mises nos modelos sem haste.

67



Aumento 12mm Cimento 4mm Aumento 4mm Sem Defeito

Enxerto Osseo

Vista Anterior Vista Distal Vista Posterior
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Figura 6.14 - Tensoes de von Mises nos modelos com haste.

6.4 — Discussao

Os resultados de correlagao das deformagoes/extensdes principais no cortex obtidos entre
os modelos numéricos e os modelos experimentais, exibiram um valor correlagdo mais baixo
quando comparado a estudos precedentes que utilizaram métodos idénticos
[6,14,15,16,17,18]. Este facto pode estar associado ao sistema de apoio do componente
femoral nos modelos experimentais, de modo a assegurar a reparticdo de carga entre o
condilo femoral medial e lateral, pois este sistema apresentava alguma instabilidade que
pode ter gerado uma variagdo adicional das extensoes medidas. Também o modelo numérico
nao replicou de uma forma exata a situacao de carga do modelo experimental, tendo sido
uma condi¢ao de carga equivalente, mas que no entanto também, pode ter contribuido para
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uma aumento das diferencas entre os modelos numéricos e experimentais. No entanto, o
nivel de correlacao de R*0.81 permite concluir que os modelos numéricos desenvolvidos neste
trabalho exibem uma boa capacidade de replicacdo do comportamento mecédnico dos
modelos experimentais, sendo esta uma boa indicagdo pata a fidelidade dos resultados
obtidos nos modelos numéricos.

Na andlise as deformagoes principais no cértex do fémur ao longo dos diferentes
alinhamentos analisados podemos dizer que o lado do defeito 6sseo (lado medial) é o mais
sensivel as diferentes técnica comparadas, pois foi neste lado que se fizeram sentira as
maiores diferencas de deformagoes principais. Existiu uma tendéncia para uma diminuigao
das deformagGes principais minimas e maximas neste lado associado a todas as técnicas com
aumentos metdlicos e cimento 4sseo. Esta tendéncia de diminuicdo das deformacoes no
cértex, com ja referido pode ser associada a um potencial fendmeno de “stress-shielding”
associado a possivel perda de densidade 4ssea a termo, No entanto, as diferencas nos valores
nominais (£100x10°m/m) de deformagao encontrados, ndo parecem apresentar um elevado
risco para o surgimento deste fenémeno, a excecdo da técnica de aumento metalico associada
ao defeito do tipo F2 que apresentou valores nominais ligeiramente mais elevados. De forma
oposta, na técnica associada ao defeito tipo F2, com a utilizacdo do enxerto dsseo verificou-
se uma tendéncia para o aumento das deformagoes principais, sendo este mais percetivel na
zona anterior. Este aumento observado na zona anterior para esta técnica pode ser associado
a um eventual risco de sobrecarga localizada associada a fartura por fadiga, no medio longo
prazo. No lado lateral o cortex apresentou um comportamento relativamente indiferente as
diferentes técnicas ao longo dos alinhamentos analisados. A utilizacdo da haste femoral,
influéncia de forma significativa o comportamento do osso cortical distal, verificando-se em
todas as técnicas um reducao das deformagbes com utilizagdo da haste, Esta diminuigao
generalizada pode aportar o efeito de “stress-shielding” ja referido anteriormente para a
maioria das técnicas avaliadas, mas pode ser uma vantagem no caso da técnica com enxerto
6sseo, onde se verificou um aumento das deformagodes, localizadas na parte anterior, com
esta esta técnica relativamente as restantes técnicas

Tendo em consideragdo que o principal motivo de faléncia da artroplastia resulta da
faléncia da capacidade de suporte do 0sso esponjoso & compressao na regiao anexa ao
implante foram analisados as deformagoes principais minimas (de compressao) no 0sso
esponjoso. O comportamento das deformacoes principais minimas no lado lateral para as
situagbes com haste e sem haste nao exibiram diferencas significativas entre as diferentes
técnicas analisadas, No lado medial, todas as técnicas associadas ao defeito do tipo F1 e F2
exibiram um comportamento mecanico distinto do modelo sem defeito (SASH). As técnicas
do tipo F1 aumento metalico de 4mm e cimento 4sseo tiveram como tendéncia um ligeiro
aumento das deformacoes, e que devido a sua magnitude ndo parecem apresentar um risco
apar o osso de suporte. Ja para o defeito tipo 2 a situacao é diferente pois o aumento
metalico de 12mm teve simultaneamente um efeito de reducdo de deformacio no osso e
incremento em regides anexas. Este comportamento parece de facto apresentar algum risco
para o osso de suporte, tanto por poder contribuir para uma perda de densidade 6ssea muito
localizada, tal como um risco de fratura por fadiga devido ao aumento localizado de
deformacdo. Ja para a técnica com enxerto dsseo a tendéncia foi de aumento dos niveis de
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deformacdo no osso esponjoso, podendo este incremento ser positivo para o processo de
remodelacao e integragdo do enxerto com o osso de suporte ou apresentar um risco de
colapso do enxerto ou fratura por fadiga a termo por sobrecarga localizada. Como ja referido
a utilizagao da haste femoral teve tendéncia a uma redugao generalizada nas deformagoes no
0880 esponjoso, pelo que poderiamos referir como aconselhavel o uso da haste para quando o
defeito do tipo F2 é colmatado co enxerto 6sseo. Para as outras técnicas e tendo apenas em
consideracdo os niveis de deformagdo impostos ao osso, a utilizacdo da haste femoral nao
apresenta uma vantagem evidente, mas sim um eventual problema adicional a termo.

Mesmo para a técnica com enxerto 0sseo, o problema de sobrecarga observado no osso
esponjoso e cortical pode ser minorado. Em vez da utilizacgdo de uma haste, que pode
aportar um problema de remodelagdo éssea do enxerto a termo, como referido
anteriormente, pode-se evitar-se a sobrecarga localizada em termos clinico, se o paciente
evitar a realizagdo de carga total sobre o joelho durante um periodo relativamente longo
apos a revisdo, isto também pode colocar em causa a remodelacao e integracdo do enxerto,
mas este efeito é menos permanente que a haste.

De forma a avaliar o risco de fratura associado ao cimento dsseo foram avaliadas as
tensoes de von Mises no manto de cimento désseo para as diferentes técnicas. A tensdo limite
de fadiga do cimento dsseo é de aproximadamente 10MPa [19], no entanto Cipolleti e Cook
reportaram que a uma temperatura de 37°C e para um nudmero ciclos superiores a 10
milhdes, o limite de fadiga é de cerca de 6MPa [20]. Em todos as técnicas avaliadas assim
como no modelo sem defeito, as tensdes de von Mises no cimento apresentaram valores
superiores a 6MPa, considerado o limite a partir do qual pode existir risco de fratura por
efeito das cargas ciclicas (fadiga). Esta fratura pode ser associada a perda de capacidade de
transferéncia de carga do cimento para o osso, podendo originar a perda do implante a
termo. Também as fissuras formadas pela fratura do cimento podem dar origem a
microparticulas de cimento que vao provocar um processo inflamatorio no osso, a que se da
o nome de ostedlise, formando-se um tecido fibroso em torno do implante que a termo
também podera colocar em causa a estabilidade deste. No entanto, apesar dos valores de
tensdo superiores ao valor limite de fadiga (+6MPa), o volume afetado por estes niveis de
tensao foi bastante reduzido em todos os modelos, tendo o valor de 6% ocorrido na técnica
de enxerto 6sseo associado ao defeito tipo F2. Pois mais uma vez a eventual utilizagdo da
haste femoral nesta técnica, permite reduzir o volume de cimento com niveis de tenséo
superiores a 6MPa, diminuido o risco associado a fratura do cimento 6sseo.
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Capitulo

CONCLUSOES E TRABALHOS FUTUROS

7.1 - Conclusoes

Foi objetivo desta tese analisar os aspetos biomecanicos das diferentes técnicas de
colmatacao de perda dssea no fémur distal aquando da revisdo da artroplastia total do
joelho. Procurou-se avaliar como cada uma das diferentes técnicas altera a transferéncia de
carga ao 0sso de suporte, aferindo assim potencias riscos de reabsorcao éssea ou mesmo falha
por fadiga do osso de suporte ou do material associado a técnica utilizada. Avaliou-se
também o efeito da utilizacdo da haste intramedular quando associada as diferentes técnicas.
A utilizacdo dos modelos experimentais e modelos numéricos permitiram realizar a avaliacio
de diferentes pardmetros biomecénicos associados a cada técnica de colmatacdo de perda
Ossea. Os resultados obtidos no cortex dos modelos numéricos evidenciaram uma boa
correlacdo com os resultados experimentais, sendo esta uma boa indicacdo para a fidelidade
dos resultados obtidos com os modelos numéricos.

Os resultados experimentais e numéricos demonstram alteracoes de transferéncia de carga
para o osso de suporte entre os diferentes tipos de técnicas comparadas, sendo estas
alteragbes mais importantes nas técnicas associadas ao defeito tipo F2, de maior dimensoes.
As técnicas de colmatacdo associadas ao defeito tipo F1 tais como o aumento metélico distal
de 4mm e o cimento 6sseo, nao alteram significativamente a transferéncia de carga para o
0sso suporte, nao apresentando a luz dos resultados obtidos, riscos de reabsorcdo Gssea ou
fratura por efeito de fadiga devido a cargas ciclicas. Pelo contrario as técnicas associadas ao
defeito tipo F2, defeito distal de maior dimensao, tais como o aumento metalico distal de
12mm e enxerto ésseo apresentam riscos para o osso de suporte. Para o aumento metalico de
12mm o principal risco esta associado ao efeito de "stress-shielding' onde a diminuicdo dos
niveis de deformacéo no osso adjacente ao aumento distal pode originar perda da densidade
Ossea a longo termo, pondo em causa o préprio suporte do aumento metédlico. Nesta
condicdo o uso de haste intramedular vem potencializar ainda mais o efeito de "stress-
shielding" e logo a potencial perda de densidade dssea a termo. Ja para o mesmo defeito, a
técnica de enxerto dsseo apresentou uma tendéncia para o aumento das deformagoes no osso
cortical e esponjoso. Este aumento pode ser associado a um eventual risco de sobrecarga
localizada associada a fratura Ossea por esforco de fadiga, no medio longo prazo. Assim, o
uso de haste femoral parece apenas ser ttil associada a técnica com enxerto dsseo, ja que
contribui para uma diminuicdo generalizada das deformagbes no osso de suporte. No
entanto, a utilizagdo da haste intramedular pode aportar um problema de remodelagao dssea
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do enxerto por falta de estimulo mecénico (menores deformagoes) a termo, e logo o sucesso
da técnica. Similarmente em termos clinico pode-se evitar a sobrecarga localizada no osso de
suporte do enxerto 4sseo, se o paciente evitar a realizacdo de carga total sobre o joelho
durante um periodo relativamente longo apds a revisao, tal também pode colocar em causa a
remodelacdo e integracdo do enxerto, mas este efeito é menos permanente que a haste. No
entanto, este ultimo procedimento s6 serd vidvel se o osso de suporte e o enxerto
apresentarem bons niveis de estabilidade.

7.2 — Trabalhos futuros

Os trabalhos a desenvolver no futuro, passam por mais ensaios experimentais e numéricos
com outras condi¢es de carga, ensaios experimentais em osso de cadaver e a realizacdo de
ensaios experimentais e numéricos com biomateriais compoésitos como elementos de
substituicdo 6ssea que promovam simultaneamente o suporte ao implante e simultaneamente

permitam o crescimento e remodelagdo Ossea sobre a sua estrutura.
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